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Atualmente, a Cintigrafia Cerebral com DaTSCANTM SPECT é uma ferramenta que permite 
o auxílio no diagnóstico de Síndromes Parkinsonianos. É um exame da Medicina Nuclear 
(MN) cujas imagens são analisadas, na sua maioria, por inspeção visual de clínicos 
experientes. Em casos duvidosos, de forma a auxiliar o diagnóstico, existem aplicações 
comercialmente disponíveis que permitem a quantificação destes estudos a partir da 
segmentação do tecido estriado cerebral, maioritariamente de forma semi-automática com 
ajustes manuais por parte de um operador, cuja variabilidade intra e interoperador pode 
influenciar a quantificação destes estudos e, em última análise, o diagnóstico clínico.  
De forma a colmatar este problema, o objetivo deste trabalho foi construir uma aplicação 
automática em linguagem de programação Python® para a análise de cortes transaxiais dos 
corpos estriados em imagens obtidas por [123I]FP-CIT SPECT, provenientes do serviço de 
MN do Hospital Particular de Almada (HPA), constituído por 68 pacientes, com e sem 
patologia. De modo a comparar os rácios de captação específica obtidos para os corpos 
estriados, desenvolveu-se ainda uma aplicação semi-automática com ajustes manuais por 
parte de um operador. Finalmente os resultados obtidos foram comparados com a aplicação 
DaTSCAN V4, da General Electric Healthcare. Verificou-se que a aplicação automática 
desenvolvida consegue discriminar com sucesso os pacientes sem patologia dos pacientes 
com patologia nos rácios A (Corpos estriados/Occipital) (AUC=0,85, sensibilidade=80%, 
especificidade=90%), B (Corpo estriado esquerdo/Occipital) (AUC=0,82, sensibilidade=84%, 
especificidade=80%) e C (Corpo estriado direito/Occipital) (AUC=0,85, sensibilidade=80%, 
especificidade=90%), com forte correlação com os métodos semi-automáticos (DaTSCANV4 
e aplicação desenvolvida). Contudo, esta correlação não se observou para o rácio D (Corpo 
estriado esquerdo/Corpo estriado direito) (AUC=0,63, sensibilidade=56%, 
especificidade=70%). Verificou-se também a existência de variabilidade intra e interoperador 
nos métodos semi-automáticos, contrariamente à aplicação automática desenvolvida. 
A implementação deste método para segmentação e quantificação de cortes transaxiais dos 
corpos estriados em imagens obtidas por [123I]FP-CIT SPECT demonstrou resultados 
tendencialmente promissores, cuja potencialidade de aplicação pode complementar 
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Currently, a Brain SPECT with DaTSCANTM is a tool that helps diagnose of Parkinsonian 
Syndromes. It is an imaging technique of Nuclear Medicine, whose images are mostly 
analized by visual interpretation from experienced observers. In doubtful cases, in order to 
help the diagnosis, there are commercial software packages that allow the quantification of 
these studies from the segmentation of the striatum, mostly by semi-quantitative measures 
with manual adjustments from an operator, whose intra and inter-operator variability can 
influence the quantification of these studies and clinical diagnosis. 
In order to overcome this problem, the main goal of this project is to construct an automatic 
application in Python for the analysis of transaxial slices of the striatum in images obtained 
by [123I] FP-CIT SPECT from nuclear medicine department of the Hospital Particular de 
Almada, with 68 patients with and without pathology. In order to compare the specific uptake 
ratios for the striatum, a semi-automatic application was developed with manual adjustments 
by an operator. Finally the obtained results were compared with the DaTSCAN V4 
application, from General Electric Healthcare. It was possible to verify that the automatic 
application developed successfully discriminates the healthy patients of the pathological 
ones in the ratios A (Striatum/Occipital) (AUC=0.85, sensitivity=80%, specificity=90%), ratio 
B (Left Striatum/Occipital) (AUC=0.82, sensitivity=84%, specificity=80%), and ratio C (Right 
Striatum/Occipital) (AUC=0.85, sensitivity=80%, specificity=90%), with a strong correlation 
with semi-automatic methods (DaTSCAN V4 and developed application). However, this 
correlation was not observed for the ratio D (Left Striatum/Right Striatum) (AUC=0.63, 
sensitivity=56%, specificity=70%). There was also an existence of intra- and inter-operator 
variability in semi-automatic methods, contrary to the automatic application developed. 
The implementation of this method for segmentation and quantification of transaxial slices of 
the striatum in images obtained by [123I]FP-CIT SPECT demonstrated promising results, 
whose potentiality of application can complement the visual analysis differently, even though 
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CAPÍTULO I 	
1. Contextualização do tema 
Atualmente, os distúrbios neurológicos acarretam um grande peso socioeconómico na 
sociedade moderna, sendo necessário o desenvolvimento rápido de ferramentas não 
invasivas para estudos neurológicos. As técnicas imagiológicas utilizadas neste campo 
incluem imagens convencionais como Tomografia Computorizada (TC) ou Ressonância 
Magnética Nuclear (RMN), e a imagem molecular, a única ferramenta que permite a 
visualização da distribuição, densidade e atividade dos neurotransmissores, recetores ou 
transportadores cerebrais(1).  
A imagem molecular é um tipo de imagem médica não invasiva que fornece 
informações detalhadas do interior do corpo humano a nível molecular e celular. Enquanto 
que outros procedimentos de diagnóstico por imagem, como radiografias, TC e ultrassons, 
permitem a obtenção de imagens anatómicas, a imagem molecular permite obter informação 
funcional e a medição de processos químicos e biológicos do organismo(2).  
A imagem molecular inclui o campo da Medicina Nuclear (MN), que utiliza quantidades 
reduzidas de compostos radioativos, denominados de Radiofármacos (RF), com o objetivo 
de diagnosticar e tratar patologias(2). Os métodos de imagem molecular, como a tomografia 
por emissão de fotão único (Single Photon Emission Computed Tomography - SPECT) e a 
tomografia por emissão de positrões (Positron Emission Tomography - PET), permitem a 
obtenção de projeções de distribuições tridimensionais (3D) dos RF, que traduzem uma 
determinada função ou processo metabólico do organismo. A imagem molecular apresenta 
diversas aplicações, nomeadamente no campo da neurologia(3). 
É neste campo que se insere a imagem do sistema dopaminérgico com SPECT, com 
o auxílio do RF 123I-Ioflupano ([123I]FP-CIT), de nome comercial DaTSCANTM. Este exame 
permite a visualização da função dos transportadores dopaminérgicos pré-sinápticos ao 
nível dos corpos estriados, e auxiliar na diferenciação entre Síndromes Parkinsonianos (SP) 
neurodegenerativos, com um défice dopaminérgico pré-sináptico associado, e doenças sem 
neurodegeneração pré-sináptica (por exemplo, Tremor Essencial), com valores de 
sensibilidade e especificidade de 95% e 93%, respetivamente(1,4,5). 
A forma de processamento destes exames nos serviços de MN é feita recorrendo 
maioritariamente à análise visual das imagens obtidas, usualmente realizada por 
observadores experientes, cuja interpretação permite chegar a um diagnóstico clínico. No 
entanto, este tipo de interpretação pode tornar-se complexa e subjetiva, uma vez que 
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depende da experiência do observador, estando associada a uma elevada variabilidade intra 
e interoperador, particularmente nos casos de exames duvidosos. Assim, esta interpretação 
deve basear-se nos resultados da avaliação visual e da análise quantitativa, de forma a 
melhorar o processo diagnóstico(6–11). 
A quantificação destes exames pode ser semi-automática ou totalmente automática, 
sendo a quantificação automática a que apresenta melhores resultados de 
reprodutibilidade(4,7,12). Para aplicar estes métodos, recorre-se à criação de Regiões de 
Interesse (ROI) e rácios entre as regiões, rácios de simetria sobretudo em torno das 
estruturas de captação específica - corpos estriados – e entre estas e outras regiões de 
captação não específica (como, por exemplo, a região occipital)(5).  
No entanto, para a implementação deste tipo de processamento, é necessária a 
criação de uma base de dados para os rácios de captação, específica para o tipo de 
Câmara Gama (CG) utilizada, bem como para o protocolo do serviço, idealmente 
dependente da idade e do género(6). Atualmente, existe uma base de dados europeia para 
controlos saudáveis (The European Normal Control Database of DaTSCAN – ENC-DAT) 
com valores de referência, específicos para idade e género, de rácios de captação 
específica do [123I]FP-CIT, sob protocolos de aquisição e processamento de imagem 
otimizados; no entanto, estes valores são dependentes dos métodos de reconstrução e 
quantificação utilizados, o que pode gerar enviesamentos quando aplicado a serviços de MN 
com protocolos distintos(13). 
Atualmente já existem diversas aplicações comercialmente disponíveis que permitem 
este processo de quantificação, no entanto a maioria baseia-se numa técnica semi-
automática cuja aplicabilidade dos algoritmos carece de implementação de métodos 
automáticos, paralelamente ao facto de não se encontrarem adaptados ao protocolo de 
exame utilizado.  
 
2. Problemática e objetivos 
Com base no ponto anterior, a problemática associada a este tema encontra-se 
relacionada com a reduzida aplicação clínica de métodos de quantificação automáticos em 
imagens obtidas por [123I]FP-CIT SPECT, bem como a implementação de algoritmos 
computacionais adaptados ao serviço de MN que permitam obter rácios de captação 
específicos.  
Deste modo, o objetivo geral do trabalho final de mestrado é a construção de uma 
aplicação automática para análise de cortes transaxiais dos corpos estriados em imagens 
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obtidas por [123I]FP-CIT SPECT, em colaboração com a Unidade de MN do Hospital 
Particular de Almada (HPA) - NuclearMed. Como objetivos específicos, pretende-se: 
• Desenvolver algoritmos que permitam segmentar e extrair parâmetros dos 
corpos estriados, de forma automática e semi-automática; 
• Analisar os rácios de captação específica, de pacientes com teste negativo 
(sem degeneração dopaminérgica detetada no exame) e com teste positivo (com 
degeneração dopaminérgica detetada no exame), obtidos com as aplicações automática e 
semi-automática desenvolvidas e ainda com a aplicação DaTSCAN V4 (de metodologia 
semi-automática) disponível na estação de trabalho Xeleris, versão 3 (GE Healthcare); 
• Comparar os rácios de captação específica entre a aplicação automática e a 
aplicação DaTSCAN V4; 
• Comparar os rácios de captação específica entre a aplicação semi-
automática e a aplicação DaTSCAN V4; 




Em função dos objectivos do trabalho, consideramos que as contribuições mais 
relevantes são: 
- Desenvolvimento de aplicação automática para segmentação e quantificação de 
cortes transaxiais dos corpos estriados em imagens obtidas por [123I]FP-CIT SPECT; 
- Construção do modelo normal da distribuição do [123I]FP-CIT SPECT nos corpos 
estriados; 
- Possibilidade de reduzir ou eliminar a variabilidade intra e interoperador inerente 
aos métodos semi-automáticos de quantificação disponíveis; 
- Possibilidade de complementar a análise visual qualitativa com critérios de 
discriminação quantitativos automáticos, potencialmente aumentando a confiança de 






4. Estrutura do Trabalho Final de Mestrado 
Este trabalho final de mestrado é constituído por cinco capítulos. No Capitulo 1 é 
feita uma breve contextualização ao tema do trabalho e são expostos os objetivos bem 
como as principais contribuições com a realização do mesmo. O Capitulo 2 consiste no 
enquadramento fisiológico acerca do sistema dopaminérgico e dos síndromes 
parkinsonianos; a fundamentação teórica relativa à formação de imagem em MN, 
nomeadamente sobre a técnica de SPECT e a quantificação dos estudos obtidos pela 
mesma; são também expostas as várias técnicas de segmentação de imagem utilizadas em 
imagens médicas e são descritas as particularidades do SPECT cerebral com [123I]FP-CIT. 
O Capitulo 3 descreve a metodologia utilizada na componente prática deste trabalho, 
incluindo os procedimentos adotados para a construção das aplicações referidas nos 
objetivos. O Capitulo 4 refere-se à análise dos dados obtidos e resultados, com a respetiva 
discussão dos mesmos. Por último, no Capitulo 5, são retiradas as conclusões acerca do 
trabalho realizado e são mencionadas as limitações encontradas bem como algumas 





1. Enquadramento Fisiológico 
1.1 Gânglios Basais  
Os gânglios basais fazem parte de um sistema neuronal que inclui o tálamo, o 
cerebelo e os lobos frontais. Estes encontram-se localizados no diencéfalo e são compostos 
por cinco núcleos subcorticais: globos pallidus, núcleo caudado, putâmen, substância nigra 
e núcleo subtalâmico de Luys (Figura 1); o núcleo caudado e o putâmen formam, em 
conjunto, o corpo estriado(14). 
Os gânglios basais constituem, em conjunto com o cerebelo, um sistema motor 
acessório sincronizado com o córtex cerebral e com o sistema corticoespinhal de controlo 
motor. A maioria das fibras nervosas motoras e sensoriais que ligam o córtex cerebral e a 
medula espinhal passam pelo espaço que se encontra entre os dois núcleos subcorticais 
principais, o núcleo caudado e o putâmen(14,15). 
São estruturas importantes no planeamento, organização e coordenação dos 
movimentos e da postura. Existem circuitos neuronais complexos que ligam os gânglios 
basais uns com os outros, com o tálamo e com o córtex cerebral; estas conexões formam 
diversas ansas de feedback (retroação), algumas das quais estimuladoras e outras 
inibidoras. Os circuitos estimuladores facilitam a atividade muscular, especialmente no início 
do movimento voluntário, como levantar da posição de sentado ou começar a andar. Os 
circuitos inibidores facilitam a ação dos circuitos estimuladores, inibindo a atividade 
muscular nos músculos antagonistas, e também diminuem o tónus muscular quando o 
corpo, os membros e a cabeça estão em repouso. As pessoas com perturbações ao nível 
dos gânglios basais apresentam tónus muscular aumentado e movimentos exagerados e 
descontrolados, especialmente em situação de repouso. Uma característica específica da 
perturbação de alguns gânglios basais é o tremor de repouso, um ligeiro tremor das mãos 




Figura 1: Gânglios basais que incluem o núcleo subtalâmico (Subthalamic nucleus) e a substância nigra, 
altamente interligados; os corpos estriados encontram-se associados ao globus pallidus e à substância nigra(14). 	
1.2 Sistema Dopaminérgico  
O sistema dopaminérgico é um dos sistemas de neurotransmissores com maior 
relevância no sistema nervoso central. Existem três grandes projeções dopaminérgicas no 
cérebro: a via nigroestriatal originada a partir da substância nigra no mesencéfalo que 
projeta ao nível dos corpos estriados constituídos pelo núcleo caudado e pelo putâmen; a 
via mesolímbica que tem origem na área tegmentar ventral e projeta no sistema límbico 
incluindo o nucleus accumbens, o hipocampo, a amígdala e o córtex límbico; e a via 
tuberoinfundibular originada a partir do mesencéfalo retrobulbar e projeta ao nível do 
hipotálamo e da glândula pituitária. Estas três vias estão envolvidas no controlo do 
movimento, no comportamento emocional e na função endócrina, respetivamente(17). 
A dopamina desempenha um papel importante na regulação do movimento, da 
motivação e da cognição. É sintetizada nos neurónios dopaminérgicos na substância nigra, 
na área tegmentar ventral e na área retrobulbar no mesencéfalo. A dopamina é armazenada 
dentro de vesículas e libertada na sinapse, em resposta a um potencial de ação, e 
posteriormente liga-se aos recetores específicos da dopamina (D1-D5) que se encontram 
presentes nos locais pré-sinápticos e pós-sinápticos. A concentração sináptica de dopamina 
é principalmente regulada por recaptação(17). 
Na via nigroestriatal, os transportadores da dopamina estão exclusivamente 
localizados ao nível dos terminais dopaminérgicos dos corpos estriados, local onde os 
neurónios nigroestriatais terminam e se ligam a neurónios pós-sinápticos, que utilizam a 
dopamina como neurotransmissor. A dopamina é produzida nos terminais nervosos pré-
sinápticos e transportada para o interior de vesículas, através do transportador vesicular 2 
de monoaminas (uma proteína membranar que transporta neurotransmissores, como a 
dopamina, do citosol para as vesículas). Durante a excitação, no potencial de ação, a 
dopamina é libertada das vesículas e liga-se a recetores pós-sinápticos. No lado pré-
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sináptico, os transportadores pré-sinápticos da dopamina (DaT) transportam a dopamina da 
fenda sináptica de volta para os terminais nervosos nigroestriatais pré-sinápticos, quer para 
armazenamento como para degradação(4,17). 
 
1.3 Síndromes Parkinsonianos  
Os SP são um grupo de patologias que partilham sintomas semelhantes de 
parkinsonismo, como bradicinesia, rigidez, tremor em repouso e instabilidade postural, 
causando assim distúrbios no movimento. Apesar da Doença de Parkinson (DP) ser a causa 
mais comum de parkinsonismo, outras etiologias podem resultar num conjunto idêntico de 
sintomas, incluindo a Atrofia Multissistémica (AMS), a Paralisia Supranuclear Progressiva 
(PSP), a degeneração corticobasal, o parkinsonismo induzido por fármacos, o 
parkinsonismo vascular e o parkinsonismo psicogénico(4). 
A DP afeta 2-3% da população acima dos 50 anos de idade, é considerada um 
distúrbio neurológico progressivo e encontra-se associada a uma perda significativa e 
progressiva de terminais nervosos nigroestriatais pré-sinápticos ao nível dos corpos 
estriados (núcleo caudado e putâmen), relacionada com a degeneração dos neurónios 
dopaminérgicos pré-sinápticos na substância nigra (ou neurónios nigroestriatais), no tronco 
cerebral; e como consequência, existe uma diminuição significativa da densidade terminal 
da dopamina, o que resulta em sintomas de parkinsonismo (Figura 2). Os outros SP, como a 
AMS e a PSP, envolvem a degeneração dos neurónios dopaminérgicos pré e pós-
sinápticos. Por outro lado, o Tremor Essencial ocorre normalmente durante o movimento 
voluntário e não em situações de repouso; no entanto, alguns pacientes com tremor 
essencial podem demonstrar tremor em repouso, rigidez ou outros sintomas característicos 
do parkinsonismo, reproduzindo assim outras etiologias(4,17–20). 
O diagnóstico clínico de parkinsonismo é muitas vezes simples e baseia-se 
principalmente na avaliação clínica, eliminando a necessidade de testes adicionais. No 
entanto, o diagnóstico da DP pode ser tardio devido à sobreposição de sintomas com outros 
distúrbios do movimento, incluindo o tremor essencial e outros SP. Além disso, a presença 
de sintomas não motores e a resposta inconsistente à medicação para a DP torna o 
diagnóstico ainda mais difícil, e por vezes errado ou inconclusivo. Vários estudos realizados 
descobriram que existe uma elevada taxa de erros no diagnóstico da DP, mesmo entre os 
especialistas dos distúrbios do movimento, conduzindo a um prognóstico errado, o que torna 
indispensável a existência de um teste de diagnóstico mais preciso. Assim, em situações de 
dúvida diagnóstica, como distinguir a DP de outras causas de tremor, uma melhoria na 
precisão diagnóstica pode ser possível usando um teste para visualização dos 
transportadores da dopamina, como o SPECT cerebral com [123I]FP-CIT(4,10,21). 
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A imagem in vivo da densidade dos DaT com o [123I]FP-CIT através da técnica SPECT 
é a mais utilizada, em MN, para avaliação de pacientes com suspeita de SP 
neurodegenerativos. Com esta técnica, a redução de DaT pode ser observada em pacientes 
com DP bem como em pacientes com Demência de Corpos de Lewy. Assim, uma redução 
na captação específica do [123I]FP-CIT ao nível do putâmen dos corpos estriados, confirmam 
a suspeita de SP neurodegenerativos (DP, PSP ou AMS) e auxiliam na exclusão do 
diagnóstico de outras doenças, tais como o Tremor Essencial ou o Parkinsonismo induzido 
por fármacos, condições nas quais não ocorre a redução dos DaT. De salientar que, com 
esta técnica de imagem com recurso ao [123I]FP-CIT, não é possível diferenciar os vários SP 
uma vez que tanto a DP como a AMS ou a PSP apresentam degeneração dos neurónios 
dopaminérgicos pré-sinápticos. Uma vez que apenas a AMS e a PSP apresentam 
degeneração nos recetores dopaminérgicos pós-sinápticos, para confirmar a existência de 
DP, é necessário recorrer a outro RF como o 123I-Iodobenzamida (123I-IBZM) que se liga aos 
recetores dopaminérgicos D2 pós-sinápticos(17,18). 
 
	
Figura 2: (A) Representação esquemática da via nigroestriatal normal (a vermelho), composto por neurónios 
dopaminérgicos cujos corpos celulares estão localizados na substância nigra. Estes neurónios projetam para os 
gânglios basais e ocorre a sinapse nos corpos estriados (núcleo caudado e putâmen). (B) Representação 
esquemática da via nigroestriatal com patologia, com perda de neurónios dopaminérgicos que se projetam para 
o putâmen (tracejado) e uma perda menos acentuada para o núcleo caudado(20). 
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2. Fundamentos de Imagem em Medicina Nuclear 
Os dois principais componentes utilizados em MN são os RF e um sistema de 
imagem. Este sistema de imagem é um detetor sensível à posição, que se baseia na 
deteção de fotões emitidos a partir do RF administrado. Os sistemas de imagem usados 
para a deteção de compostos marcados com radionuclídeos são dispositivos específicos 
denominados de CG ou PET. Estes dispositivos passaram por uma série de 
desenvolvimentos desde a sua introdução em 1960 e tiveram um impacto significativo na 
prática e na qualidade diagnóstica da MN(3). 
A MN dispõe de várias aplicações e permite estudar diversos órgãos do corpo humano 
tais como, cérebro, coração, pulmões, fígado, baço, vias biliares, rins, trato genito-urinário, 
sistema gastrointestinal, sistema músculo-esquelético, sistema endócrino, a deteção de 
infeção e inflamação, e ainda, no campo da oncologia, o estudo e a avaliação de diversos 
tumores; a MN tem ainda um papel importante ao nível da terapêutica(22). 
 
2.1 Câmara-Gama  
A CG, desenvolvida em 1960 por Hal Anger, também conhecida como Câmara de 
Cintilação ou Câmara Anger, tornou-se o dispositivo predominante da MN, principalmente 
porque a sua grande área de deteção permite a aquisição simultânea de dados, e portanto 
uma rápida aquisição de uma grande área do corpo humano(22). As CG são assim um 
sistema de aquisição de imagens baseado na deteção da radiação gama emitida pela 
distribuição do RF no corpo do paciente e são constituídas por diversos componentes tais 
como o colimador, o detetor de cintilação, os tubos fotomultiplicadores (Photomultiplier 
Tubes: PMT), analisadores de amplitude de pulso energético (Pulse Height Analyzer: PHA), 
circuitos lógicos para análise de posição e consola ou computador de controlo (Figura 
3)(23,24). 
Assim que o RF é administrado ao paciente e este é preparado para a realização do 
exame, o primeiro componente a funcionar é o colimador. O colimador é uma matriz de 
orifícios e septos projetados com um padrão geométrico específico sobre uma placa de 
chumbo(3). Tal como ocorre com todas as formas de radiação eletromagnética, os raios 
gama são emitidos isotropicamente; assim, ao usar apenas o detetor, não seria possível a 
obtenção de uma imagem, uma vez que não haveria qualquer relação entre a posição na 
qual os raios gama atingem o detetor e aqueles que são emitidos pelo paciente. O colimador 
seleciona mecanicamente os raios gama emitidos em direções específicas, através da 
absorção dos raios gama que são emitidos em direções diferentes das especificadas pelo 
tipo de colimador(24,25). 
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Os dois principais parâmetros para descrever o desempenho do colimador são a 
resolução espacial e a sensibilidade. A resolução espacial é uma medida de nitidez da 
imagem e é aproximadamente igual à distância mínima necessária entre duas estruturas 
diferentes para que possam ser resolvidas como independentes; este parâmetro diminui 
com a distância do paciente ao colimador e, por isso, a resolução espacial será melhor 
quanto mais próximo o paciente estiver do colimador. A sensibilidade é uma medida de 
proporção dos raios gama incidentes no colimador que atravessam o detetor e portanto, 
quanto maior a sensibilidade maior será a taxa de contagens; sendo maior quanto mais 
afastado o paciente estiver do colimador. Assim, existe um compromisso entre a resolução 
espacial e a sensibilidade, não sendo possível otimizar ambos os parâmetros, e a escolha 
deve ser feita de acordo com o tipo de investigação a ser realizada(25). 
De seguida, os fotões aceites pelo colimador, interagem com os cristais detetores para 
produzir fotões de luz de cintilação, com o objetivo de obter uma imagem visível. Este 
processo está dividido em duas etapas. A primeira etapa é a conversão dos raios gama em 
luz visível através do cristal de cintilação e a segunda etapa é a conversão dessa mesma luz 
em sinais elétricos através dos PMT. Não existe nenhum material de deteção ideal em MN, 
sendo o iodeto de sódio ativado com tálio (NaI(Tl)) o cristal de cintilação mais usado. 
Infelizmente, apenas uma pequena fração da energia perdida por um raio gama é convertida 
em luz, e os PMT têm a função de converter, de forma proporcional, a luz de cintilação 
resultante da interação do fotão no cristal cintilador num sinal elétrico e amplificá-lo, de 
forma a obter um sinal com corrente suficiente para a eletrónica subsequente(3,25). 
O sinal à saída dos PMT constitui um impulso de corrente que é depois transformado 
num impulso de tensão através de amplificadores. O sinal de saída destes amplificadores é 
um impulso de tensão simétrico, cuja amplitude é proporcional à energia depositada nos 
PMT. A soma de todos os impulsos de saída tem três componentes: as coordenadas 
espaciais X e Y, com informação acerca da posição de cintilação dentro do cristal; e a 
coordenada espacial Z, referente à energia total do evento de cintilação. O sinal Z segue 
para um PHA que testa se a energia do raio gama se encontra dentro dos valores 
esperados para o radionuclídeo em particular. Caso o sinal Z apresente um valor aceitável, 
em seguida é enviado um sinal que instrui o display a gravar que houve um raio gama 




Figura 3: Constituintes da Câmara-Gama: Colimador (collimator), cristal de cintilação (Scintillator), guia de luz 
(Light guide), tubos fotomultiplicadores (PMT), electrónica de aquisição (posição e energia), sistema de display 
para aquisição, processamento e visualização de dados e imagens(24). 	
2.1.1 Formação de Imagem  
A CG foi desenvolvida na década de 60 por Hal Anger, muito antes do uso comum dos 
computadores. Um componente importante destas CG iniciais era um circuito com 
capacidade de converter o sinal de saída dos PMT em três voltagens que representam as 
posições X e Y e a energia Z do fotão de cintilação. Para cada impulso Z que passa pelo 
PHA, estão associados um impulso X e Y, utilizados no posicionamento de um “ponto de 
luz” no ecrã de um tubo de raios catódicos. A obtenção desses “pontos de luz” ao longo do 
tempo dá origem a uma imagem analógica, sendo que até há alguns anos atrás, o modo 
mais frequente de impressão da imagem era em película fotográfica(23,26). 
Com o progresso dos computadores ao longo dos anos, surgiram as CG digitais, onde 
o computador é uma parte integrante do sistema que processa cada evento de cintilação. As 
câmaras digitais fornecem imagens na forma de uma matriz computacional de dados ou de 
uma imagem digital. Cada célula desta matriz constitui o elemento de imagem, o pixel 
(“picture element”). A imagem, ou cintigrafia, é construída ao longo do tempo através do 
cálculo da posição X e Y de cada evento e, se a energia estiver dentro da janela de energia 
desejada, é incrementado o pixel correspondente(26). Durante a aquisição de uma imagem, 
cada evento é acumulado num pixel e a intensidade de cada pixel na imagem obtida é 
determinada pelo número de fotões gama armazenados. Assim, a imagem digital consiste 
numa matriz retangular de pixéis, cada um contendo um valor numérico que representa o 
número de eventos de cintilação detetados nessa posição da CG(23). Cada pixel é 
armazenado tipicamente como um número inteiro de 16 bits, permitindo que os valores de 
contagem possam variar entre 0 e 65535 (216); e as imagens digitais são exibidas ao 
codificar os valores do pixel para brilho ou cor, do total de pixéis na imagem (Figura 4). A 
grande vantagem das imagens digitais é a possibilidade de processamento digital(25,26). 
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Outra vantagem da imagem digital na MN é a capacidade de adquirir imagens em 
diferentes tipos. As imagens estáticas são formadas quando a CG adquire uma única 
imagem a partir de um único local. Os estudos dinâmicos correspondem a uma sequência 
de imagens estáticas adquiridas por fases definidas, onde cada imagem é adquirida num 
período de tempo específico. Os estudos Gated são realizados como uma sequência de 
imagens estáticas sincronizadas com um parâmetro fisiológico, como os batimentos 
cardíacos. As imagens de corpo inteiro (varrimento de corpo inteiro) são obtidas pela 
aquisição da cabeça aos pés do paciente (ou vice-versa). As tomografias representam 
várias secções do corpo humano e permitem visualizar a distribuição do RF segundo vários 
ângulos com rotação dos detetores em torno do paciente, em pelo menos 180º, com a 
informação recolhida através de múltiplas projeções; estas projeções ficam guardadas no 




Figura 4: Exemplo de uma imagem digital de MN (cintigrafia)(26). 
 
2.1.2 Tomografia por Emissão de Fotão Único (SPECT)  
Uma tomografia corresponde a uma imagem de um corte, ou seja, é uma “Radiografia 
em que uma imagem de um plano predeterminado no corpo ou outro objeto é obtido pela 
rotação do detetor e da fonte de radiação, de tal maneira que pontos fora do plano originam 
uma imagem desfocada” (Oxford English Dictionary), e pode ser caracterizada como uma 
tomografia de transmissão ou emissão, de acordo com a origem da radiação. Na tomografia 
de transmissão, a radiação X é transmitida através do paciente enquanto que na tomografia 
de emissão a radiação X ou Gama é emitida pelo próprio paciente. Existem duas técnicas 
3D na MN (tomografia de emissão), a SPECT e a PET(22,27). 
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Na TC (tomografia de transmissão), o paradigma básico inclui a aquisição de imagens 
de vários ângulos em torno do corpo do paciente (várias projeções), a correção dos dados 
adquiridos para não-uniformidades, e a reconstrução matemática de imagens de várias 
secções transversais do tecido com apenas alguns milímetros de espessura. Tanto em 
SPECT como em PET, as imagens de secções transversais reconstruídas são 
essencialmente contíguas, sem intervalos de intersecção, e por isso a matriz 3D 
reconstruída dos elementos de volume, os voxéis, pode ser reorganizada em qualquer 
ângulo em relação ao eixo longitudinal do paciente, e assim produzir imagens coronais, 
sagitais ou transaxiais(22). 
Uma imagem planar (cintigrafia) retrata uma distribuição 3D da radioatividade como 
uma imagem bidimensional (2D), sem informação acerca da profundidade e estruturas com 
diferentes profundidades ficam sobrepostas. O resultado é uma perda de contraste no plano 
de interesse devido à presença de atividade de estruturas sobrepostas, o que limita a 
reprodutibilidade diagnóstica do estudo. A principal vantagem da tomografia é assim um 
melhor contraste de imagem (cerca de 5 a 8 vezes superior à imagem planar) ao eliminar a 
contribuição das contagens da atividade dos tecidos em redor da área de interesse, o que 
melhora a razão alvo-fundo; no entanto, necessita de tempos de aquisição mais longos, 
apresenta resolução espacial inferior e maior suscetibilidade a artefactos(2,22,23,28). 
A SPECT envolve a obtenção de projeções do paciente (imagens 2D) a partir de 
várias projeções sendo necessárias cerca de 64 ou 128 projeções em torno do paciente, 
embora cada projeção apresente menos contagens do que uma imagem estática 
convencional. A partir dessas projeções, um conjunto de secções do paciente pode ser 
reconstruído matematicamente, obtendo-se assim uma imagem tomográfica (3D). 
Convencionalmente, os estudos SPECT apresentam três planos ortogonais: transaxial, 
sagital e coronal(28). 
Embora existam várias combinações possíveis para o número de detetores, geometria 
e movimento que podem obter os dados necessários para as projeções, as CG rotativas 
normalmente utilizam dois detetores(22). As primeiras CG tinham apenas um detetor 
acoplado a um sistema rotativo (gantry) sendo utilizadas para imagens planares e 
tomográficas. Com o progresso da tecnologia e dos equipamentos passaram a existir CG 
com dois detetores, o que facilita a aquisição de imagens planares; com três detetores, o 
que permite uma menor distância detetor-paciente; ou com um anel detetor que melhora a 
sensibilidade dos estudos. Para a aquisição da imagem SPECT, é tida em conta a 
angulação que varia entre 3º e 6º e que é determinada pelo tamanho do objeto e pela 
resolução pretendida; e a rotação que varia entre 180º e 360º, sendo que na maioria das 
aplicações a rotação é feita em 360º. Apesar de um estudo SPECT poder ser adquirido em 
várias órbitas de aquisição como contínuo, step-and-shoot, cardíaco ou auto-contorno e em 
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rotação circular ou elíptica, a distância permanece um problema, uma vez que a imagem 
reconstruída tem como base múltiplas projeções adquiridas a diferentes distâncias do órgão 
alvo(23,29,30). 
 
2.1.3 Reconstrução da Imagem Tomográfica 
Na imagem SPECT, a aquisição de dados é realizada através de uma CG com um, 
dois ou três detetores que são ajustados para rodar em torno do paciente em pequenos 
intervalos angulares, com o objetivo de adquirir um conjunto adequado de projeções 
bidimensionais (2D)(27). 
O princípio de reconstrução tomográfica foi apresentado em 1917, por Johann Radon, 
que demonstrou que um objeto 3D poderia ser reconstruído a partir de múltiplas projeções 
(2D) obtidas segundo ângulos diferentes, possibilitando a determinação da função que lhes 
deu origem. Assim, a reconstrução de imagem médica é um procedimento matemático que 
recorre a algoritmos específicos para obter a informação de um objeto (3D) a partir de um 
conjunto de projeções (2D), com possibilidade de representação dessas variáveis através de 
cortes e/ou a 3D (volume rendering)(31). 
Na Figura 5 é observado um perfil de projeção de uma linha unidimensional (1D) da 
matriz 2D do detetor (projeção). A distribuição espacial da informação do objeto, ou seja a 
densidade da atividade radioativa no paciente, é definida pela função f(x,y), onde x e y 
representam as coordenadas de captação do RF dentro dos limites do paciente. O sistema 
de coordenadas (t,s) é definido de modo a que s seja paralelo ao plano do detetor, enquanto 
que t é perpendicular a este, sendo este sistema de coordenadas utilizado para definir o 
perfil de projeção p(s, θ) em relação ao sistema de coordenadas fixo (x,y), onde θ é o ângulo 
de aquisição da projeção. A curva p(s, θ) é denominada de projeção (em conjunto com 
todas as outras recolhidas durante o processo rotacional de aquisição) necessárias à 
reconstrução de uma secção transaxial; e cada ponto dessa curva é dado pela intensidade 
da radiação medida ao longo da linha do sistema detetor considerada(27,31). 
 
Figura 5: (a) Perfil de projeção para uma linha (1D) do detetor. (b) Sistema de coordenadas (t,s)(27). 
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De acordo com Radon, cada projeção da imagem 1D é o resultado da acumulação de 
contagens ao longo do caminho percorrido pelos emissores de radiação, perpendiculares ao 
plano do detetor. No final da aquisição dos dados, são obtidas projeções de múltiplos 
ângulos, onde cada uma é uma versão compactada da distribuição do objeto visto de 
ângulos diferentes(27). 
O problema da reconstrução de imagem é encontrar a solução da transformada 
inversa de Radon 2D, ou seja, encontrar a distribuição do objeto 2D a partir do conjunto de 
dados da projeção 1D, obtidos em diferentes ângulos(32). O operador inverso da 
transformada de Radon não existe, e por isso terá de ser feita uma inversão aproximada de 
modo a estimar-se a informação na projeção. Para tal, podem ser usados métodos de 
reconstrução analíticos ou iterativos. Os métodos de reconstrução analíticos como a 
Retroprojeção Filtrada (Filtered Back Projection: FBP), consistem na procura de uma 
solução exata à expressão da transformada inversa de Radon. Os métodos iterativos, como 
o Maximum Likelihood Expectation Maximization (MLEM) ou o Ordered Subset Expectation 
Maximization (OSEM), têm por base uma estimativa da probabilidade real de uma certa 
quantidade de radioatividade num determinado local ser detetada pelo sistema de imagem 
num ponto em particular em cada projeção, a partir de sucessivas iterações(29,31). 
 
2.1.3.1 Métodos Analíticos  
Uma das formas de reconstruir uma imagem a partir dos dados adquiridos é 
redistribuir as contagens obtidas (isto é, retroprojetar) sobre os pixéis individuais na matriz 
de reconstrução. Repetindo este processo para cada elemento de projeção e para cada 
ângulo adquirido, pode obter-se a imagem da distribuição da radioatividade(27). 
No entanto, uma simples retroprojeção não revela informação útil sobre a distribuição 
do RF devido ao artefacto de Blurring (sobrexpressão das componentes de baixas 
frequências e uma redução das altas frequências) e à diminuição substancial da razão sinal-
ruído (Figura 6). A retroprojeção simples pressupõe que os dados são adquiridos com 
amostragem linear e angular infinita, que os dados não apresentam atenuação e radiação 
dispersa, além de apresentarem uma resposta perfeita do sistema. Além disso, a 
retroprojeção simples não possui um modelo para o ruído estatístico associado ao 




Figura 6: Reconstrução da imagem através da retroprojeção simples com a representação do efeito de 
Blurring(27). 
 
Para resolver o problema é necessário submeter o conjunto de projeções a um 
processo de filtragem. Através de um processo matemático denominado de Transformada 
de Fourier (TF), uma imagem pode ser dividida em vários componentes, cada um 
correspondente a uma determinada frequência. A imagem decomposta num grande número 
de componentes de frequências será multiplicada por um filtro, que definirá o peso 
concebido a cada uma dessas componentes na retroprojeção, passando a existir um 
processo de retroprojeção filtrada(27,31). 
As etapas envolvidas na reconstrução de um corte através da FBP estão 
demonstradas na Figura 7 e incluem: o cálculo da TF 1D para cada perfil de projeção, que 
permite transformar os dados do domínio espacial para o domínio das frequências; a 
multiplicação das projeções transformadas de Fourier pelo filtro rampa (e mais um filtro de 
suavização) no domínio das frequências; o cálculo do inverso do produto da TF; e a 
retroprojeção dos dados filtrados com o objetivo de obter uma estimativa da distribuição da 
atividade(27). 
	
Figura 7: O processo da FBP(27). 
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Na etapa da filtragem podem ser utilizados diversos tipos de filtros, como os filtros 
passa-alto (por exemplo, o filtro rampa) e os filtros passa-baixo (por exemplo, os filtros 
Butterworth, Hanning, Hamming e Prazen). Os filtros rampa (ou passa-alto) realçam as altas 
frequências e por isso, realçam os contornos/extremidades da imagem; no entanto, 
amplificam o ruído da imagem. Os filtros passa-baixo atenuam as componentes de alta 
frequência e por isso, removem o ruído da imagem; no entanto, devido às componentes de 
baixa frequência, produzem imagem com pior resolução espacial. Assim, devem ser 
combinados dois tipos de filtros (por exemplo, o filtro rampa e o filtro Butterworh) para 
diminuir a amplificação do ruído introduzido pelo filtro rampa, obtendo-se assim um filtro 
passa-banda(31). 
 
2.1.3.2 Métodos Iterativos  
Os métodos de FBP não incorporam os processos de modelação e formação de 
imagem; ou seja, não têm em conta o ruído da imagem, a geometria dos detetores e 
colimadores, a geometria da física de deteção e o facto de nem todos os fotões se 
propagarem em linha reta devido a efeitos de dispersão e absorção. Assim, torna-se 
impossível a correção de fatores que degradam a imagem, o que influencia a quantificação 
absoluta das atividades e dimensões dos objetos em estudo(31). 
Os métodos iterativos de reconstrução podem incorporar modelos de formação de 
imagem que permitem a correção dos efeitos provocados na imagem pelos fatores de 
degradação, durante o processo de reconstrução. Esta torna-se a principal vantagem face 
aos métodos analíticos, já que os últimos assumem que o valor de um elemento de uma 
projeção é igual ao integral da atividade ao longo da linha dessa projeção, e obrigam a que 
qualquer correção a ser aplicada aos dados tenha de ser realizada antes da reconstrução. A 
principal desvantagem dos métodos iterativos está relacionada com a maior exigência 
computacional destes algoritmos, face aos métodos analíticos(33). 
O princípio subjacente aos algoritmos iterativos baseia-se na busca de uma solução 
através de sucessivas estimativas, que permitirão uma aproximação ao valor exato 
procurado para a atividade em cada um dos pixéis/voxeis da imagem do objeto em 
estudo(33). Primeiro é assumida uma estimativa inicial para a imagem reconstruída, 
normalmente pelo método FBP, e a partir dessa estimativa é calculado como seriam as 
projeções que geraram tal distribuição (projeções prospetivas). De seguida, as projeções 
medidas são comparadas às projeções estimadas e, caso haja discrepâncias significativas 
entre elas, a diferença gera um termo de correção e é realizada uma nova iteração 
(atualização da imagem), de forma a que ocorra uma repetição do processo. Este último 
passo é controlado por uma função objetiva de verosimilhança, como o algoritmo de máxima 
	 18	
verosimilhança. O processo é repetido até que a diferença entre as projeções medidas e as 
estimadas seja desprezável, ou seja, até ser alcançada a melhor estimativa da solução(27). 
As primeiras técnicas iterativas aplicadas a SPECT tiveram por base o algoritmo 
MLEM. No entanto, existe uma lenta convergência deste processo, visto que a imagem só é 
atualizada após considerar todas as projeções atualizadas, o que requer um grande número 
de iterações para alcançar uma boa estimativa. Surgiu assim o algoritmo OSEM, como 
alternativa ao MLEM, com a subdivisão do conjunto total de projeções em subconjuntos 
(subsets), em cada etapa de retroprojeção, o que reduz consideravelmente o número de 
iterações necessárias(29,33). 
As propriedades dos métodos de reconstrução iterativos MLEM e OSEM são 
semelhantes e, por isso, as imagem obtidas têm qualidade semelhante, caso o número de 
subconjuntos não seja demasiado elevado. Contudo, o método OSEM é mais rápido, pois 
realiza as iterações para cada subconjunto e não para cada projeção, como ocorre no 
método MLEM; sendo esta a única diferença entre estes dois métodos de reconstrução(31,33). 
 
2.1.4 Degradação de Imagem e Quantificação em SPECT  
Tal como descrito anteriormente, a SPECT permite a visualização em 3D da 
radioatividade distribuída pelo organismo, amplamente usada com diversos fins clínicos. No 
entanto, em SPECT, a qualidade de imagem pode ser afetada por diversos fatores, o que 
dificulta o processo de quantificação da radioatividade num determinado volume de tecido 
em unidades absolutas como Bq/cm3; por esse motivo as imagens obtidas por SPECT não 
fornecem concentrações de RF por unidade de volume, sendo assim considerada uma 
quantificação relativa(12,34). 
Em SPECT, os fatores que afetam a qualidade de imagem são: a atenuação de 
fotões, a dispersão de fotões, o efeito de volume parcial e ainda artefactos de movimento(34). 
A atenuação de fotões é um dos fatores que degrada a qualidade de imagem em 
SPECT. Alguns dos fotões, emitidos a partir do RF administrado ao paciente, vão interagir 
no paciente e portanto não contribuem para a formação final da imagem. Os tipos de 
interação básica de fotões que podem ocorrer em MN são a foto-absorção, a dispersão de 
Compton, a dispersão de Rayleigh e a produção de pares, sendo esta última rara uma vez 
que este tipo de interação ocorre apenas para fotões com energias superiores a 1,022 MeV, 
o que não ocorre em MN (Figura 8). A probabilidade de cada uma das possíveis interações 
com o corpo do paciente pode ser descrita por coeficientes de absorção linear e a soma de 
todos estes coeficientes descreve a probabilidade para qualquer tipo de interação, sendo 
esta soma denominada de Coeficiente de Atenuação Linear. A atenuação de fotões 
depende da energia do fotão, da composição (Z) e densidade do objeto; e os valores 
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encontram-se tabulados. Num evento de foto-absorção, a energia do fotão é transferida para 
um eletrão pertencente ao átomo e, se a energia do fotão incidente for suficiente, este 
eletrão liberta-se do átomo e adquire uma energia cinética igual à energia do fotão menos a 
energia de ligação do eletrão ao átomo, ocorrendo o efeito fotoelétrico. Quando a lacuna 
criada pela ejeção do eletrão é preenchida, pode ser emitido um fotão de raios-X 
característico ou um eletrão Auger; estes podem interagir com o material, contribuindo para 
os efeitos biológicos da radiação eletromagnética ionizante. A probabilidade destas 
ocorrências depende do número atómico do material; sendo que a emissão de eletrões 
Auger ocorre com maior frequência para materiais equivalentes a tecidos com valor reduzido 
de Z(12,35). 
Nas etapas de reconstrução das imagens tomográficas SPECT podem ser aplicados 
métodos de correção para o efeito da atenuação de fotões. Um dos métodos mais usados é 
o Método de Chang, um método de pós-processamento aplicado nas imagens SPECT 
reconstruídas. Este método baseia-se no cálculo de um fator de atenuação a partir da média 
de todos os ângulos e determinado para cada voxel dentro dos limites do objeto, útil em 
situações em que a distribuição da atenuação é uniforme. Se a informação sobre a 
atenuação for heterogénea, deve ser determinado um mapa de atenuação do próprio 
paciente, que representa a distribuição espacial dos coeficientes de atenuação linear e é 
incluído no estudo SPECT. Este mapa de atenuação pode ser obtido por métodos de 
imagem de transmissão como TC; e depois de gerado o mapa, este pode ser incorporado 
no algoritmo de reconstrução da imagem tomográfica de forma a corrigir os erros resultantes 
de processos de atenuação de fotões(35–37). 
 
	
Figura 8: A probabilidade de ocorrência de foto-absorção, dispersão de Compton e dispersão de Rayleigh com 




O problema com a dispersão de fotões, ou dispersão de Compton, deve-se à limitação 
da CG para medir com precisão a energia depositada no cristal de NaI(Tl). O processo de 
conversão dessa energia para fotões de luz visível e o processo de guiar os fotões até aos 
PMT, são processos estocásticos. Assim, ao sinal medido está associado um erro 
estatístico; por exemplo, para cristais de NaI(Tl) novos este erro é de cerca de 8 a 10% 
(denominado de largura a meia altura, FWHM) para uma energia absorvida de 140 KeV, o 
que implica que um discriminador de energia necessita de cobrir duas vezes essa largura 
(16 a 20%) para manter uma estatística de contagens razoável (Figura 9). Alguns dos fotões 
que foram dispersos no paciente com um pequeno ângulo de deflexão (pequena perda de 
energia) terão, portanto, a possibilidade de serem detetados dentro de uma janela de 
energia relativamente grande e assim contribuírem para a formação da imagem. No entanto, 
estes fotões dispersos têm informação espacial errada acerca da localização do evento, o 
que resulta em perda de contraste de imagem, podendo causar problemas em processos de 
quantificação. Apesar de não ser possível eliminar este efeito, ao usar uma janela de 
energia adequada em torno do pico energético do isótopo, é possível reduzir o número de 
fotões que sofreram dispersão(35). 
 
	
Figura 9: Janela de Energia do 99mTc de 20% centrada no pico energético (140 KeV), inclui fotões primários e 
fotões resultantes da dispersão de Compton(36). 
 
Devido à baixa capacidade de resolução do próprio sistema de imagem (cerca de 10 a 
15 mm), a precisão da SPECT para medir concentrações da radioatividade num 
determinado volume de interesse é dificultada. O que significa que embora seja adquirido o 
número correto de contagens pela CG, a posição de cada evento encontra-se “espalhada” 
numa área grande (ou seja, com mais pixéis) e quanto maior a distância entre a fonte e o 
colimador, maior é esta área. Assim, as contagens encontram-se “espalhadas” por um 
volume superior ao volume real da fonte, não refletindo a concentração real da atividade 
mas apenas a quantidade de contagens. Este fenómeno é conhecido por efeito de volume 
parcial(35,36). 
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O objetivo do colimador é selecionar apenas os fotões emitidos numa determinada 
direção definida pela direção axial do orifício do colimador e rejeitar todos os fotões emitidos 
em diferentes direções. No entanto, devido à capacidade de atenuação do fotão, existe uma 
probabilidade de um fotão penetrar as paredes do colimador e interagir com o cristal de 
cintilação, sendo este também um dos fatores de degradação da imagem. Assim, na 
construção de um colimador, a seleção da espessura das paredes deve ter um 
compromisso entre a resolução espacial, a sensibilidade e a possibilidade de penetração 
septal. Este problema da penetração septal pode ser reduzido ao usar colimadores com 
septos mais espessos, com melhores propriedades atenuantes, como o tungsténio; e caso a 
penetração septal puder ser modelada, este efeito deve ser incluído no método de 
reconstrução de imagem tomográfica através de uma função de modelação(35). 
Outro fator de degradação da imagem é o movimento do paciente durante a aquisição 
do estudo tomográfico que pode causar artefactos na imagem e a perda de resolução 
espacial. Alguns dos movimentos não podem ser evitados, tais como os movimentos 
inerentes à respiração e aos batimentos cardíacos(35). 
Relativamente à imagem cerebral funcional, o termo quantificação pode ser utlizado 
com vários significados: como semi-quantificação, em que são gerados rácios de captação 
entre as estruturas de interesse e as regiões de fundo; como quantificação absoluta, onde é 
determinada a concentração absoluta numa determinada estrutura cerebral, após serem 
aplicadas correções para os fatores de degradação de imagem inerentes ao estudo 
tomográfico; e como quantificação fisiológica absoluta, onde as concentrações absolutas 
são transformadas em parâmetros fisiológicos significativos sendo necessária a modelação 
farmacocinética dos RF(38). No âmbito deste trabalho, a quantificação utilizada foi a semi-
quantificação/quantificação relativa.  
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3. Técnicas de Segmentação de Imagem 
A segmentação é o processo que divide uma imagem em regiões com propriedades 
semelhantes, como o nível de cinzento, cor, textura e contraste. O papel da segmentação é 
subdividir a imagem em regiões/objetos. No caso da segmentação em imagens médicas, os 
objetivos podem ser: o estudo de uma estrutura anatómica; a identificação de regiões de 
interesse, isto é, tumor localizado, lesão ou outras situações patológicas; a medição do 
volume do tecido para analisar, por exemplo, o crescimento de um tumor; e o auxílio no 
planeamento do tratamento previamente à radioterapia, bem como o cálculo da dose de 
radiação(39). 
Os estudos PET e SPECT fornecem informações acerca da distribuição 3D de um RF 
e o objetivo destes estudos reside no diagnóstico de anomalias no processo bioquímico de 
interesse. Assim, para identificar e quantificar a informação contida numa imagem de MN, é 
necessário delinear regiões na imagem. No entanto, estas imagens apresentam baixa 
resolução espacial, baixa relação sinal-ruído, efeitos de degradação física relacionados com 
a dispersão, atenuação e o efeito de volume parcial, o que torna o processo de 
quantificação mais complexo. Ao longo dos anos, têm sido propostas várias abordagens 
para a segmentação de imagens mas apenas algumas são aplicadas com sucesso às 
imagens de MN(40). 
Os algoritmos de segmentação de imagem são baseados em uma das duas 
propriedades básicas dos valores de intensidade: descontinuidade (contornos) e 
semelhança. Na primeira categoria, a abordagem básica é a divisão de uma imagem com 
base nas mudanças abruptas de intensidade, por exemplo, contornos (edges). As principais 
abordagens na segunda categoria baseiam-se na divisão de uma imagem em regiões que 
são semelhantes de acordo com um conjunto de critérios pré definidos, por exemplo, 
métodos de binarização (thresholding), agrupamento (clustering) ou crescimento de regiões. 
A segmentação é baseada em conjuntos de características que podem ser extraídas das 
imagens, como a intensidade dos pixéis, que por sua vez podem ser usadas para calcular 
outras características, como os contornos e a textura(40). 
 
3.1 Binarização (Thresholding) 
A binarização é uma das técnicas mais simples e mais usadas para a segmentação de 
imagens. Pode ser realizada com base em informações globais (por exemplo, histograma 
dos níveis de cinzento de uma imagem) ou usando informações locais (por exemplo, matriz 
de co-ocorrência) da imagem. O limiar automático é uma técnica importante em aplicações 
onde a velocidade ou as condições físicas impedem a seleção manual de limiares. Se for 
usado apenas um limiar para toda a imagem, o processo é chamado de limiar global. Por 
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outro lado, quando a imagem é dividida em varias sub-regiões, é referido como um limiar 
local. As técnicas de binarização também podem ser classificadas como limiar de dois níveis 
ou multithresholding; no limiar de dois níveis o histograma da imagem é assumido com 
distribuição multimodal(40). 
O limiar global é baseado no pressuposto de que a imagem tem um histograma 
bimodal e, por isso, o objeto pode ser extraído do fundo por uma operação simples que 
compara os valores da imagem com um valor de limiar T. Numa imagem monocromática, os 
pixéis do objeto e do fundo têm níveis de cinzento agrupados em dois modos dominantes. 
Uma forma fácil de extrair o objeto do fundo da imagem é selecionar um limiar T que separe 
estes dois modos. A imagem resultante do processo de binarização g(x,y) é definida pela 
Equação 1, na qual f(x,y) corresponde à imagem original e T ao valor do limiar. O resultado 
deste processo é uma imagem binária, na qual os pixéis com valor de intensidade 1 
correspondem ao objeto de interesse, e os pixéis de intensidade 0 correspondem ao fundo 
da imagem(41).  
 𝑔 𝑥, 𝑦 = 1 𝑠𝑒 𝑓 𝑥, 𝑦 > 𝑇0 𝑠𝑒 𝑓 𝑥, 𝑦 ≤ 𝑇		 	 	 	 	 (1)	
 
Este valor de limiar T é especificado através da análise visual do histograma ou por 
um método de tentativa e erro, e portanto estas abordagens são dependentes do 
utilizador(40). 
Uma abordagem para a seleção automática do valor de limiar T global, é o Método de 
Otsu. Este método baseia-se numa análise relativamente direta que encontra o limiar que 
minimiza a variância intra-classe dos pixéis “brancos” e “pretos”, que resulta no melhor 
agrupamento dos grupos de pixéis pertencentes ao objeto de interesse e aos pixéis de 
fundo(42). O algoritmo divide o histograma da imagem em duas classes, usando um limiar, de 
forma a que a variabilidade intra-classe seja o mais pequena possível(43). 
Esta operação simples de encontrar um valor de limiar global não funciona 
corretamente em imagens com vários objetos, cada um com valores distintos de níveis de 
cinzento, ou seja, em imagens com histograma multimodal. Assim, para ultrapassar esta 
limitação, existe a abordagem de multithresholding, na qual são necessários vários limiares 
para a segmentação da imagem(39,40). 
Quando a imagem representa um histograma multimodal e não um histograma 
bimodal, e não é possível utilizar um limiar global, também pode usar-se um limiar local. Os 
limiares locais podem ser determinados por: (1) Divisão da imagem em subimagens ou (2) 
Observação das intensidades da imagem na vizinhança de cada pixel. No primeiro método, 
uma imagem é primeiramente dividida em subimagens retangulares justapostas e são 
	 24	
calculados os histogramas de cada subimagem; as subimagens usadas devem ser 
suficientemente grandes para incluir pixéis do objeto e do fundo; se uma subimagem 
apresentar um histograma bimodal, deve ser determinado o valor mínimo entre os dois picos 
do histograma (limiar local); se o histograma for unimodal, o limiar pode ser atribuído por 
interpolação a partir dos limiares locais definidos para as subimagens vizinhas; no passo 
final, é necessária uma segunda interpolação para encontrar os limiares corretos em cada 
pixel. No segundo método, o limiar é selecionado utilizando o valor médio da distribuição da 
intensidade local. No geral, o limiar local é computacionalmente mais dispendioso que o 
limiar global; no entanto, pode ser bastante útil para segmentar objetos de um fundo com 
várias intensidades, e também para a extração de regiões muito pequenas(41). 
Esta técnica de segmentação de imagens foi a técnica utilizada neste trabalho, por ser 
uma técnica simples e de fácil implementação. Esta técnica é a mais usada por outros 
autores para a segmentação dos corpos estriados(9,12). 
 
3.2 Crescimento e Partição de Regiões 
A principal desvantagem da segmentação de imagem baseada no seu histograma é 
que este não fornece qualquer informação espacial. As abordagens de crescimento de 
regiões exploram o facto importante de que os pixéis próximos uns dos outros têm valores 
de cinzento semelhantes(40). 
O crescimento de regiões é um procedimento bottom-up que inicia com um conjunto 
de pixéis (sementes). O objetivo é crescer uma região uniforme a partir de cada conjunto 
inicial. O utilizador seleciona um pixel ou um conjunto de pixéis iniciais e uma região cresce 
a partir desse(s) pixel ou pixéis enquanto a medida de semelhança for suficientemente 
elevada, de acordo com o critério escolhido. Um pixel é adicionado a uma região se e 
apenas se: não tenha sido atribuído a outra região, for vizinho dessa região, e a nova região 
criada pela adição do novo pixel continue uniforme(40). 
Para esta abordagem podem ser usados diferentes critérios de semelhança, tais 
como: (1) a diferença absoluta de intensidades entre um pixel novo e o pixel da região deve 
ser menor que um determinado valor; (2) a diferença absoluta de intensidades entre um 
pixel novo e a média de intensidades dos pixéis presentes na região deve ser menor que um 
determinado valor. Também podem ser usados outro tipo de critérios, dependendo da 
natureza do problema, relacionados com a intensidade, cor ou propriedades estatísticas da 
sua vizinhança(42). 
A vantagem do método de crescimento de regiões é a capacidade de segmentar 
corretamente as regiões que possuem propriedades semelhantes e estão separadas 
espacialmente, formando regiões interligadas. A sua principal desvantagem é que 
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usualmente requer intervenção manual para obter o ponto inicial de colocação das 
sementes, sendo assim necessário colocar uma semente para cada região a segmentar; 
uma outra desvantagem prende-se com o facto de sementes colocadas em regiões iniciais 
diferentes poderem originar segmentações distintas para uma mesma imagem(44). 
O crescimento de regiões é considerado assim uma abordagem de junção de regiões 
(merging); no entanto, em vez de junção de regiões, também é possível começar com 
alguma segmentação inicial e subdividir as regiões que não satisfaçam um determinado 
critério de uniformidade. Esta técnica é chamada de partição de regiões (region splitting). 
Uma combinação de splitting e merging acrescenta vantagens a ambas as abordagens(41). 
O algoritmo de split-and-merge está assim dividido em duas etapas sucessivas. O 
objetivo da divisão (split) é partir a imagem em conjuntos de regiões disjuntas, cada uma 
com características uniformes. Os quatro passos básicos consistem em: (1) considerar a 
imagem como um todo para ser a área de interesse inicial; (2) observar a área de interesse 
e decidir se todos os pixéis contidos na região satisfazem algum critério de semelhança; (3) 
se satisfazer, então a área de interesse corresponde a uma região na imagem e é 
etiquetada (labelled); (4) se não satisfazer, então a área de interesse é dividida (geralmente 
em quatro subáreas iguais) e cada subárea é considerada uma área de interesse. Este 
processo continua até não ocorrer mais nenhuma divisão; e é denominado também como 
um método de top-down. As quatro subáreas iguais são também conhecidas como uma 
decomposição quadtree. No entanto, se for realizada apenas a divisão, a segmentação final 
poderá conter muitas regiões vizinhas com propriedades idênticas. Assim um processo de 
junção (merge) é usado após cada divisão, através da comparação das regiões adjacentes 
e junção se necessário. Quando não existir uma divisão ou uma junção adicional, a 
segmentação fica completa(42). 
 
3.3 Técnicas de Classificação para Segmentação  
Durante o processo de segmentação, são utilizadas etiquetas para definir as 
diferentes regiões da imagem. A classificação é uma técnica de reconhecimento de padrões, 
que poderá ser utilizada para atribuir estas etiquetas. Para tal, são necessários dados de 
treino (training data), para realizar um processo de aprendizagem. A classificação procura 
separar o espaço de características derivado da imagem usando etiquetas/identificadores 
conhecidos. O espaço de características (feature space) é o intervalo de vetores de 
características com dimensão n que representam cada pixel, e constituem o objeto a ser 
classificado. As características podem incluir a intensidade dos pixéis, o gradiente num dado 
pixel, medidas estatísticas locais ou outras. A forma mais simples de classificadores é o 
Classificador do vizinho mais próximo (Nearest-Neighbour Classifier: NNC) no qual cada 
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pixel é classificado na classe do padrão de treino (training data) com característica mais 
próxima. Exemplos de outros classificadores são k-Nearest Neighbour (k-NN), Nearest 
Mean Classifier (NMC), Fisher Linear Discriminant (FLD), Parzen Classifier e Support Vector 
Machine (SVM)(40). 
O classificador k-NN é a generalização do NNC, e surge da ideia de que os padrões 
que se encontram mais próximos no espaço de características têm maior probabilidade de 
pertencerem a uma mesma classe. Assim, este classificador consiste em, para cada novo 
padrão, determinar a classe dos padrões mais próxima e atribuir-lhe a classe predominante. 
De salientar que esta ideia não tem subjacente o valor de k (número de vizinhos), este tem 
de ser definido pelo utilizador. Alguns estudos demonstram que os melhores resultados 
obtidos são para k=3 ou k=5(40,45). 
O NMC calcula a média dos vetores de treino de cada classe, e a pesquisa e a 
classificação são realizadas apenas para o vetor médio de cada classe. O classificador FLD 
projeta dados de alta dimensão num espaço de uma dimensão e realiza a classificação 
nesse espaço unidimensional. A projeção maximiza a distância entre as médias de duas 
classes ao mesmo tempo que minimiza a variância dentro de cada classe. O FLD e o NMC 
separam os padrões (pixéis da imagem) com um hiperplano no espaço de características, 
em duas classes(40). 
O SVM é um método de aprendizagem automático e supervisionado, adequado para 
dados de alta dimensão. Este método baseia-se na ideia de separar padrões de duas 
classes por meio de um hiperplano de margem máxima. A partir de um método de 
aprendizagem do hiperplano, usando dados de treino, este pode ser usado para classificar 
novos dados na classe respetiva. Este método apresenta vantagens que incluem a 
excelente capacidade de generalização, que diz respeito à capacidade de classificar 
corretamente as amostras que não se encontram no interior do espaço de características, 
usado para o treino(40,45,46). 
 
3.4 Clustering 
A limitação das técnicas de binarização é que estas apenas se aplicam a imagens 
monocromáticas, como as imagens em escala de cinzentos. Por outro lado, o método de 
clustering pode ser aplicado a uma imagem multiespectral, como uma imagem a cores. A 
principal desvantagem é que o número de clusters deve ser previamente determinado(40). 
Os algoritmos de clustering desempenham a mesma função dos classificadores mas 
sem o uso de dados de treino previamente classificados, sendo assim chamados de 
métodos não supervisionados. Para compensar a falta de dados de treino supervisionados, 
os métodos de clustering iteram entre a segmentação da imagem e a caracterização das 
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propriedades de cada classe. Os métodos não supervisionados incluem o C-means, o 
algoritmo Fuzzy C-means (FCM) e o algoritmo expectation-maximization (EM)(40). 
O método de C-means ou k-means descreve uma forma simples de dividir um 
conjunto de dados num específico número de k clusters. O algoritmo de k-means é um 
algoritmo iterativo e consiste em duas fases distintas: na primeira fase calcula o centróide k 
e na segunda fase coloca cada pixel no cluster que apresenta o centróide mais próximo do 
respetivo pixel. Existem diferentes métodos para definir a distância do centróide mais 
próximo e um dos métodos mais usados é a distância Euclidiana(47,48). 
O algoritmo de k-means pode ser resumido nas seguintes etapas: (1) É selecionado o 
número de k clusters e o respetivo centróide; (2) Para cada pixel da imagem, é calculada a 
distância euclidiana ao centróide; (3) Com base na distância, todos os pixéis da imagem são 
atribuídos ao centróide mais próximo; (4) Após a atribuição de todos os pixéis ao respetivo 
cluster, é recalculada um novo centróide; (5) O processo é repetido até satisfazer o valor de 
tolerância ou erro; (6) Por fim, os vários clusters de pixéis são redimensionados para formar 
a imagem(47).  
Apesar de constituir um método fácil de implementar, o algoritmo de k-means 
apresenta algumas desvantagens. A qualidade dos resultados finais do processo de 
clustering depende da seleção arbitrária do centróide inicial. Assim, se o centróide inicial é 
escolhido aleatoriamente, são obtidos resultados diferentes para diferentes centróides 
iniciais. Para além disso, apresenta complexidade computacional; depende do número de 
padrões dos dados, do número de clusters e do número de iterações(47). 
 
3.5 Deteção de Contornos 
A segmentação pode ser realizada através da deteção de contornos das várias 
regiões da imagem. Os contornos são formados pela interseção de duas regiões onde há 
mudanças abruptas nos valores de intensidade dos pixéis. Este método de segmentação 
funciona de forma satisfatória em imagens com um bom contraste entre regiões. No entanto, 
a deteção de contornos está limitada em regiões de baixo contraste. Como os contornos são 
características locais, estes são detetados com base em informações locais. Existem 
diferentes tipos de operadores diferenciais como o Gradiente de Roberts, o Gradiente de 
Sobel, o Gradiente de Prewitt, o Operador Laplaciano e o algoritmo de Canny(40,44). 
Os algoritmos baseados em contornos caracterizam-se pela determinação do 
gradiente de intensidade. Este gradiente, usado em vários algoritmos para detetar contornos 
em imagens, resulta da primeira derivação da função da imagem. Assim sendo, para uma 
determinada imagem f(x,y) pode-se calcular a magnitude do seu gradiente de intensidade 
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(Equação 2) e a direção do gradiente (Equação 3), nas quais Gx e Gy representam os 
gradientes nas direções x e y, respetivamente(41,44).  
 𝐺 =  𝐺𝑥! +  𝐺𝑦! =  !"!" ! +  !"!" !    (2) 	 𝐷 =  tan!! !!!!         (3)	
 
Tanto a magnitude do gradiente de intensidade como a direção podem ser exibidas 
como imagens. A imagem de magnitude terá níveis de cinzento que são proporcionais à 
magnitude das mudanças de intensidade local, enquanto que a imagem de direção terá 
níveis de cinzento que representam a direção do gradiente local máximo na imagem 
original(41). 
A maioria dos operadores de gradiente, nas imagens digitais, envolvem o cálculo de 
convoluções, por exemplo, as somas ponderadas das intensidades dos pixéis nas 
vizinhanças locais. Os pesos podem ser representados numa matriz numérica numa forma 
correspondente à vizinhança local da imagem (também conhecida como máscara, janela ou 
kernel)(41). 
As máscaras de Prewitt, Roberts e Sobel utilizam a primeira derivação do gradiente. O 
algoritmo Laplaciano utiliza a informação retirada pela segunda derivada do gradiente da 
imagem. Por sua vez, o algoritmo de Canny é um filtro de convolução que usa a primeira 
derivada; no qual primeiro suaviza o ruído e posteriormente, localiza os contornos, 
combinando um filtro Gaussiano com um operador diferencial(44). 
Uma vez que os picos da derivada de primeira ordem correspondem a zeros na 
derivada de segunda ordem, o operador Laplaciano também pode ser usado para detetar 
contornos. Os contornos das imagens podem ser encontrados localizando os pixéis onde o 
operador Laplaciano realiza cruzamentos por zero. No entanto, este operador não é usado 
na sua forma original para a deteção de contornos por ser muito sensível ao ruído. Em 
algumas aplicações, previamente ao operador Laplaciano, é aplicado um filtro de 
suavização à imagem com o objetivo de reduzir o efeito do ruído (filtro Gaussiano, por 
exemplo); processo denominado por Laplacian of Gaussian (LoG)(40,41). 
Outro algoritmo usado é o detetor de contornos de Canny, que foi projetado para ser 
um detetor de contornos ótimo(40). O algoritmo de Canny pode ser resumido nas seguintes 
etapas: (1) Suavização da imagem com um kernel Gaussiano para diminuir o efeito do ruído 
na imagem; (2) Encontrar a força do contorno, isto é, calcular o gradiente da imagem com 
operadores de Sobel nas direções horizontais e verticais e depois adicionar a magnitude 
desse componente como uma medida de “força” do contorno; (3) Calcular a direção do 
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contorno; (4) Digitalizar a direção do contorno; (5) Supressão não-máxima: traçar o contorno 
ao longo da direção do contorno determinada e suprimir qualquer valor de pixel (ou seja, 
defini-lo como zero) que não seja considerado um contorno; (6) Histerese: consiste em 
realizar um varrimento ao longo dos pixéis restantes que não foram suprimidos no passo 
anterior e realizar uma binarização na imagem para identificar os pixéis de contornos(42). 
Uma das vantagens dos métodos de deteção de contornos está relacionado com o 
facto de serem computacionalmente rápidos e de não necessitarem de informação prévia 
sobre o conteúdo da imagem. No entanto, apresentam algumas desvantagens, uma vez que 
são muito sensíveis ao ruído e de, na maioria da situações, não conseguirem delimitar 
corretamente toda a imagem, gerando linhas descontínuas e com falhas. Para tal, é 
necessário aplicar posteriormente outras técnicas de processamento à imagem resultante, 
pelo que estes métodos são raramente usados de forma independente, mas sim como uma 
etapa de pré-processamento em técnicas de segmentação mais complexas(44). 
 
3.6 Algoritmo de Watershed 
A segmentação pelo algoritmo de Watershed é considerada uma técnica híbrida que 
combina diferentes propriedades da imagem original para realizar a segmentação, neste 
caso combina a técnica baseada em regiões com algoritmos de contornos(44). 
Neste tipo de segmentação, a imagem 2D em escala de cinzento é considerada como 
uma superfície topográfica ou paisagem, na qual a localização é dada pelas coordenadas da 
imagem (x,y) e a altura desse local corresponde à intensidade da imagem(42). Existem várias 
soluções para realizar esta segmentação, mas todas elas utilizam o mesmo conceito básico: 
comparando uma imagem a uma superfície topográfica, pode-se “inundá-la” a partir das 
suas regiões interiores. Dessa forma, secciona-se a imagem original em diferentes 
conjuntos: as bacias hidrográficas e as linhas divisores de água (watersheds)(44). 
Usando os conceitos de “inundação de relevos topográficos”, esta abordagem 
considera que uma imagem pode ser formada por um relevo composto por vales, que 
correspondem aos pixéis escuros, e por montanhas, que são os pixéis claros. Quando uma 
gota de água cai sobre a superfície, esta vai escorrer para o lado mais íngreme até atingir o 
fundo do vale (região do mínimo). A região formada por todos os pontos da superfície onde 
as gotas escorrem para a mesma região de mínimo é chamada de bacia hidrográfica. Por 
outro lado, todos os pontos onde a gota de água cair e não escorrer, formam as fronteiras 
das bacias hidrográficas e são chamados de divisores de água. Ao ocorrer a inundação, 
água de diferentes bacias encontram-se nas linhas divisoras de águas, e o processo de 
inundação é interrompido quando a água atinge o pico máximo do relevo(41,49). 
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Este método de watershed, ao ser aplicado em imagens digitais, segmenta as regiões 
considerando as áreas inundadas entre os divisores de água como as regiões da imagem, e 
requer a seleção de pelo menos um marcador etiquetado no interior de cada objeto da 
imagem, incluindo o fundo da imagem como um objeto separado. Ao escolher etiquetas 
distintas, é possível detetar vários objetos simultaneamente. Os marcadores são escolhidos 
pelo utilizador ou são fornecidos através de um procedimento automático que tem em conta 
o conhecimento específico da aplicação dos objetos. Assim que os objetos são marcados, 
estes podem crescer através de uma transformação morfológica de watershed, ou seja, o 
algoritmo de watershed é depois aplicado sobre o gradiente morfológico da imagem, devido 
ao facto deste operador realçar os contornos da mesma, facilitando o processo de 
segmentação(41,49). 
A segmentação usando os métodos de watershed tem algumas vantagens em relação 
aos outros métodos mencionados anteriormente. Uma vantagem é que os métodos de 
watershed, ao contrário dos métodos baseados na deteção de contornos, geralmente 
produzem contornos fechados para delinear a fronteira dos objetos(42). No entanto, em 
imagens com bastante ruído, pode ser gerado um número excessivo de mínimos locais 
devido à sensibilidade do operador gradiente à presença de ruído; e, caso isto ocorra, pode 
resultar numa sobre-segmentação da imagem, gerando um número excessivo de regiões, o 
que dificulta a identificação correta de estruturas de interesse. Têm sido propostas várias 
adaptações com o objetivo de reduzir a sobre-segmentação, como por exemplo a marcação 
de pontos através dos quais se inicia o crescimento, passando o método de watershed a ser 
controlado por sementes (seeds)(49). 
 
3.7 Modelos Deformáveis 
Os modelos deformáveis são curvas, superfícies ou sólidos definidos com um domínio 
de imagem ou volume. Estes modelos deformam sob a influência de forças internas ou 
externas(40). Os modelos deformáveis, incluindo contornos ativos (2D) e superfícies ativas 
(3D), são contornos/superfícies artificiais fechadas, com a capacidade de expansão ou 
contração ao longo do tempo dentro de uma imagem, e de confirmação das características 
específicas da imagem(50). 
Este método de segmentação é projetado para ser atraído para características 
externas da imagem (como os contornos), enquanto mantém restrições internas (como a 
suavidade), modificando progressivamente a sua forma com o objetivo de localizar a 
estrutura desejada na imagem. Para tal, existem duas técnicas principais de modelos 
deformáveis: modelos paramétricos e geométricos(50). 
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Os modelos paramétricos, conhecidos como snake models ou modelos de contornos 
ativos, têm a capacidade de mover pontos pré-definidos da snake (isto é, pontos da curva), 
com base num esquema de minimização de energia. O modelo tradicional da snake, 
proposto por Kass et al.(51), compreende que a energia funcional é formada por energias 
internas e externas. A função da energia interna determina a regularidade, isto é, a forma 
suavizada do contorno, e inclui parâmetros que permitem controlar a tensão e a rigidez dos 
contornos. A energia externa pretende mover a curva em direção aos contornos da imagem, 
e a sua função é definida pelas informações da própria imagem, como a magnitude do 
gradiente da imagem. Assim, a deformação da curva é obtida pela minimização da energia 
funcional, com o objetivo de a tornar mínima quando se encontrar sobre uma região com as 
características pretendidas; o resultado deste processo são informações acerca da forma e 
posição dos contornos dos objetos da imagem(49,50). Na prática, o utilizador inicia o modelo 
deformável perto da região de interesse e permite que este se deforme naquele local. A 
snake deforma-se em conformidade com o contorno saliente mais próximo, ao minimizar a 
energia da snake. À medida que o algoritmo avança, os termos da energia funcional da 
snake podem ser ajustados para ser obtido um mínimo local(40). 
A dependência na informação do gradiente de imagem pode tornar os modelos 
deformáveis sensíveis ao ruído ou a falsos contornos. Para além disso, são sensíveis às 
condições de inicialização uma vez que não têm a capacidade de modificar a topologia da 
curva inicial durante o seu processo de deformação; e por isso, necessitam de ser 
inicializados próximos das regiões de interesse e com uma topologia semelhante ao 
contorno desejado(49,52). 
Para superar estas limitações, foram propostos os modelos geométricos que têm a 
capacidade de efetuar mudanças na topologia da curva inicial durante a sua deformação. 
Estes modelos são baseados nos métodos de level set, onde a deformação da curva inicial 
é realizada de acordo com as características geométricas do contorno do objeto e dirigida 
por uma função. A deformação da curva ocorre ao longo de uma direção normal e a 
velocidade de deformação é controlada por uma função de velocidade. Esta função de 
velocidade depende do gradiente da imagem, sendo positiva em áreas homogéneas e zero 
em contornos ideais. Assim, a curva move-se a uma velocidade proporcional à sua 
curvatura em regiões homogéneas e termina em contornos bem definidos. No entanto, tal 
como nos modelos paramétricos, a dependência do gradiente de imagem torna os modelos 
geométricos sensíveis ao ruído e aos falsos contornos(49,52).  
Estes modelos apresentam como vantagens: a capacidade de gerar diretamente 
curvas ou superfícies paramétricas fechadas a partir de imagens, e a incorporação de uma 
restrição de suavidade que proporciona robustez ao ruído e contornos definidos; permitem a 
integração de elementos de contorno numa descrição matemática coerente e consistente; e 
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podem ser implementados com uma precisão de subpixel, uma propriedade altamente 
desejada para aplicações em imagens médicas(50). A desvantagem é que estes modelos 
requerem interação manual para a colocação do modelo deformável inicial e para a escolha 
de parâmetros adequados(40). 
 
3.8 Métodos baseados em Atlas 
As abordagens de segmentação baseadas em atlas são as mais utilizadas na área de 
segmentação de imagens médicas. Nestes métodos, as informações acerca da anatomia, 
da forma, do tamanho e das características de diferentes órgãos e tecidos são compiladas 
em formato de atlas ou template(39). O atlas é construído a partir do conjunto de informações 
detalhadas acerca da anatomia da estrutura a ser segmentada, para uma determinada 
população de pacientes. O template é assim usado como uma referência para segmentar 
outras imagens. De salientar que estes métodos são semelhantes aos classificadores, ou 
seja, são métodos implementados no domínio espacial e não num espaço de 
características(40).  
A abordagem standard baseada em atlas considera a segmentação como um 
problema de alinhamento. O algoritmo inicia com um processo denominado de atlas 
warping, ou seja, é feita uma estimativa da matriz de transformação que alinha a imagem de 
atlas pré-segmentada à imagem alvo a ser segmentada. Esta transformação pode ser linear, 
não linear ou uma combinação de ambos com o objetivo de contornar de forma eficiente a 
variabilidade anatómica(40). 
A grande vantagem destes métodos é que executam a segmentação e a classificação 
em simultâneo. No entanto, existem alguns fatores que podem afetar o seu desempenho 
durante a seleção do atlas, o procedimento de alinhamento do atlas e durante o protocolo de 
registo do atlas. Estes métodos enfrentam limitações em estruturas com forma, tamanho e 




4. SPECT Cerebral com [123I]FP-CIT 
A MN, a nível cerebral, tem particular aplicação na avaliação de patologias cérebro-
vasculares, demência, tumores cerebrais, desordens do movimento relacionado com o 
sistema dopaminérgico, entre outras(17). 
A imagem do sistema dopaminérgico com SPECT tornou-se uma prática regular ao 
nível da Europa, uma vez que os RF utilizados para marcar e visualizar os DaT (como o 
[123I]FP-CIT), bem como os recetores D da dopamina (como o 123I-IBZM) encontram-se 
comercialmente disponíveis(9). 
O SPECT com recurso ao RF [123I]FP-CIT permite a avaliação da integridade das 
sinapses dopaminérgicas nigroestriatais, através da visualização da função dos DaT ao 
nível dos corpos estriados (núcleo caudado e putâmen); e assim auxilia na diferenciação 
entre SP neurodegenerativos, com um défice dopaminérgico pré-sináptico associado, e 
doenças sem neurodegeneração pré-sináptica (por exemplo, Tremor Essencial), segundo 
Tolosa E. et al(53), com uma sensibilidade de 97% e especificidade de 100%, uma vez que 
apenas nos casos de SP ocorre diminuição dos DaT, sendo assim esta diferenciação 
importante para posterior abordagem terapêutica(4,9,21). 
 
4.1 Radiofármaco – [123I]FP-CIT (DaTSCANTM) 
O [123I]FP-CIT, disponível com o nome comercial de DaTSCANTM (GE Healthcare, UK) 
é um análogo da cocaína que se liga aos DaT. O objetivo de um estudo SPECT com 
[123I]FP-CIT é, por isso, a visualização dos corpos estriados e o cálculo dos rácios de 
captação específica deste RF, sendo assim um indicador da integridade dopaminérgica pré-
sináptica(19). 
Este estudo SPECT está indicado para a deteção de perda funcional de neurónios dos 
terminais dopaminérgicos nos corpos estriados de pacientes com suspeita de SP e auxilia 
na diferenciação de tremor essencial de SP relacionados com a DP, AMS e PSP. É ainda 
indicado para a diferenciação de Demência com Corpos de Lewy de outras demências. 
Apresenta ainda outras potenciais indicações clínicas como o diagnóstico precoce de 
parkinsonismo neurodegenerativo, uma vez que o DaTSCANTM permite avaliar 
precocemente o défice pré-sináptico na DP; a avaliação da gravidade da doença porque a 
ligação do RF está relacionada com a fase clínica e gravidade da doença; a diferenciação 
de pacientes com parkinsonismo pré-sináptico de pacientes com outras formas de 
parkinsonismo, como o parkinsonismo induzido por neurolépticos(5). 
Como preparação prévia para este exame de MN, os pacientes devem suspender 
qualquer medicamento ou droga que influencie a análise visual e quantitativa das imagens 
por se ligarem aos DaT, como a cocaína, anfetaminas, antidepressivos, opiáceos ou 
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anestésicos, cerca de cinco vezes o período de semivida biológico do fármaco, antes do 
exame. É também realizado o bloqueio da tiróide para prevenir a acumulação de iodo 
radioativo na tiróide(5). 
O RF utilizado ([123I]FP-CIT) é administrado por via endovenosa lenta com uma 
atividade de 150 a 250 MBq (tipicamente 185 MBq). O SPECT cerebral é adquirido 3 a 6 
horas após a administração do RF. O paciente é posicionado em decúbito dorsal na CG com 
a cabeça imobilizada em suporte próprio. Os detetores são colocados acima dos ombros 
para ficar o mais próximo possível da cabeça. É utilizado um colimador de baixa energia e 
alta resolução (LEHR), um pico energético de 159 KeV (pico de emissão gama do 123I) com 
uma janela de energia de 20% centrada no fotopico. O raio de rotação deve ser o mais 
pequeno possível devido à avaliação de estruturas pequenas, a matriz de 128x128 pixéis, a 
rotação de 360º em modo step and shoot. É realizado um SPECT em torno da cabeça com 
120 projeções de 45 segundos/projeção(5). 
 
4.2 Reconstrução e Processamento  
Para o processamento do estudo deve ser realizada, primeiramente, uma revisão dos 
dados de projeção não processados em modo cinemático antes da reconstrução do estudo, 
com o objetivo de avaliar a presença e o grau de movimento, as razões alvo-fundo e outros 
potenciais artefactos. A inspeção dos dados de projeção na forma de sinograma também 
pode ser útil. Posteriormente é realizada a reconstrução do estudo que pode ser feita por 
FBP ou por métodos iterativos; deve assegurar-se que todo o volume cerebral é 
reconstruído e que os dados são reconstruídos à mais elevada resolução do pixel, ou seja, à 
espessura de um corte. Os dados devem ser filtrados nas três dimensões (x,y,z), que pode 
ser realizado por pré-filtragem 2D dos dados de projeção ou por aplicação de um pós-filtro 
3D aos dados reconstruídos, sendo os filtros mais usados neste estudo os filtros passa-
baixo, como por exemplo o filtro Butterworth. Os cortes transaxiais obtidos devem ser 
reformatados em pelo menos três planos ortogonais, obtendo-se assim cortes coronais e 
sagitais a partir dos cortes transaxiais(5). 
Caso seja realizada uma avaliação semiquantitativa do estudo, devem ser usadas ROI 
para avaliar a ligação específica dos DaT nas sub-regiões dos corpos estriados (núcleo 
caudado e putâmen). As regiões de referência com ligação ausente (ou baixa) dos DaT, 
como por exemplo o córtex occipital ou o cerebelo, são utlizadas para avaliar a ligação não 
específica. O tamanho e a forma da ROI devem ser normalizados ao usar templates e, se 
disponível, a definição da ROI deve basear-se na morfologia individual obtida por fusão de 
imagem com RMN, o que é particularmente importante quando se espera uma baixa ligação 
específica (como por exemplo em casos de perda grave ou bloqueio dos DaT). Os valores 
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da ligação específica de um paciente são obtidos segundo a Equação 4 e são comparados 
com os valores obtidos para pacientes controlo com teste negativo (de preferência da 
mesma faixa etária), usando a mesma técnica. A utilização de valores de controlo a partir de 
uma base de dados central pode reduzir a necessidade de cada serviço de MN estabelecer 
os seus próprios grupos de controlo, mas apenas se os estudos com fantomas permitirem 
cálculos comparativos para as diferentes configurações de imagem utilizadas(5). 
 Ligação Específica = !"#$%&'#( !é#$%& !" !"# !" !"#$" !"#$%&'(!!"#$%&'#( !é#$% !" !"# !" !"#$%!"#$%&'#( !é#$% !" !"# !" !"#$% 		 	 (4)	
 
4.3 Critérios de Interpretação das Imagens 
É realizada uma análise visual das imagens obtidas que permite avaliar a normalidade 
da ligação dos DaT e, caso seja anormal, avaliar a magnitude da ligação dos DaT 
comprometida. Em particular, a avaliação visual fornece informação em relação à simetria 
ou assimetria esquerda-direita dos corpos estriados e ainda em relação às estruturas (sub-
regiões dos corpos estriados) mais afetadas. A avaliação dos dados deve ter em conta a 
idade e as informações morfológicas (TC, RMN) relevantes do paciente, e deve ser dada 
uma atenção específica às lesões estruturais conhecidas nos gânglios basais e às 
estruturas selecionadas como região de referência para a avaliação semiquantitativa(5). 
Na avaliação visual é necessário ter em consideração algumas fontes de erros que 
podem influenciar a análise das imagens tais como, a dependência da idade uma vez que 
com o aumento da idade ocorre uma redução na ligação dos DaT; os níveis de contraste e a 
subtração da atividade de fundo, no qual um limiar inadequado pode resultar em artefactos 
e, por isso, o limiar, se usado, deve ser baseado no conhecimento de uma base de dados 
normal para RF específicos; artefactos técnicos, como a presença de movimentos da 
cabeça ou artefactos de atenuação ou outros resultantes de problemas da CG (centro de 
rotação, por exemplo); e a possível interação da medicação(5). 
Assim, por análise visual e por observação da Figura 10, podemos concluir que, num 
paciente com teste negativo, a imagem é caracterizada por duas regiões focais em forma de 
vírgula de atividade simétrica (atividade específica do RF ao nível dos corpos estriados) e 
distinta do tecido cerebral circundante (atividade não específica ou atividade de fundo). As 
imagens com distribuição anormal do DaTSCANTM, podem estar inseridas em três padrões 
diferentes: atividade assimétrica, por exemplo com atividade reduzida ou ausente de um dos 
putâmen em relação ao outro mas com atividade ainda visível ao nível dos núcleos 
caudados, com a presença de uma “vírgula” e de um “ponto final”; atividade ausente em 
ambos os putâmen e apenas com atividade nos núcleos caudados, sendo a atividade 
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relativamente simétrica formando dois “pontos finais”; ou atividade ausente em ambos os 
putâmen e muito reduzida em apenas um ou ambos os núcleos caudados(54). Podemos 
concluir assim que, em fases precoces da doença, a captação do RF encontra-se reduzida 
na parte posterior do putâmen progredindo para a cabeça do núcleo caudado ao longo da 
evolução da doença(19). 
 
	
Figura 10: Cortes transaxiais DaTSCANTM de paciente com teste negativo (A) e de paciente com teste positivo 
(B)(55) 
 
Na prática clínica, a avaliação das imagens de [123I]FP-CIT é realizada 
maioritariamente por análise visual, por observadores experientes. Na maioria dos casos 
rotineiros, uma inspeção visual simples é suficiente para confirmar ou rejeitar a redução da 
ligação específica de [123I]FP-CIT ao nível do putâmen; no entanto, em muitos casos o 
diagnóstico pode não ser óbvio, especialmente em pacientes com DP inicial(18). A análise 
visual pode tornar-se complexa e subjetiva, uma vez que depende muito da experiência do 
observador, estando associada a uma elevada variabilidade intra e interoperador(6,53). Assim, 
a interpretação deve basear-se nos resultados da avaliação visual e quantitativa, de forma a 
melhorar o processo diagnóstico. Geralmente é assumido que a disponibilidade de 
informações quantitativas precisas sobre o sistema dopaminérgico fornece uma maior 
precisão diagnóstica do que apenas a interpretação visual. Nos últimos anos têm sido 
propostos diversos métodos semiquantitativos e quantitativos para avaliar a captação dos 
DaT ao nível dos corpos estriados e, consequentemente, fornecer uma análise mais objetiva 
dos dados da imagem(18). 
Para aplicar estes métodos nos estudos de DaTSCANTM, recorre-se à criação de 
ROI. A segmentação utilizada neste processo pode ser realizada através de métodos de 
desenho manual, métodos semiautomáticos ou automáticos(12). O primeiro método 
apresentado é o mais utilizado na prática clínica, estando associado a elevada variabilidade 
intra e interoperador, sendo contudo a segmentação automática a que apresenta melhores 
valores de reprodutibilidade(4,12). 
A	 B
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Para o desenho das ROI, geralmente são selecionados os cortes transaxiais e apenas 
os cortes com maior ligação do RF são escolhidos; a quantificação pode ainda ser realizada 
com ROI normalizadas ou anatomicamente ajustadas (usando templates ou técnicas de 
fusão com RMN). Esta interpretação tem por base a comparação dos valores de ligação 
específica dos DaT obtidos com os valores das bases de dados de pacientes controlo com 
teste negativo, da mesma idade. Em geral, esta ligação específica é avaliada ao longo de 
todo o corpo estriado, do núcleo caudado e do putâmen. Pode ser útil também o cálculo de 
rácios putâmen-núcleo caudado(5). O processo de quantificação é potencialmente afetado 
pelo método de reconstrução usado e pelo tipo de pré-processamento como, por exemplo, a 
correção de atenuação. Além disso, é também influenciado por movimentos da cabeça do 
paciente durante a aquisição do estudo. Todas estas questões podem também afetar a 
qualidade da avaliação visual. Para aplicar os métodos quantitativos, são necessários 
valores de pacientes controlo com teste negativo(18). De salientar que os rácios de captação 
específica são influenciados pela idade e pelo género do paciente; com a diminuição gradual 
dos valores dos rácios de captação com a idade relacionada com a perda gradual de 
neurónios dopaminérgicos ao longo dos anos; e as mulheres demonstram valores 
superiores de rácios de captação em comparação com os homens, sendo que esta 
diferença tende a desaparecer com o aumento da idade, no entanto a razão para esta 
diferença não é clara(7,56). 
Através dos métodos de quantificação por meio de ROI, surgiu a semiquantificação 
3D, com a utilização de VOI. As vantagens em relação aos métodos não anatómicos das 
ROI incluem uma menor variabilidade intra e interoperador e a inclusão de todo o volume 
dos corpos estriados(7). 
 
4.3.1 Métodos Semiautomáticos 
Na segmentação com recurso a ROI semiautomáticas, estas são geradas 
automaticamente e, posteriormente sujeitas a ajustes manuais, diminuindo a variabilidade 
intra e interoperador, quando em comparação com o desenho manual(4,6,12). 
Os métodos semiquantitativos utilizam rácios formados entre a captação específica 
do RF em ROI especiais (corpo estriado, núcleo caudado e putâmen) e a captação não 
específica em áreas de fundo, desprovidas de neurónios nigroestriatais. O lobo occipital, o 
cerebelo e o lobo frontal têm sido utlizados como áreas de fundo por vários investigadores, 
sendo o lobo occipital a escolha prevalente. A imagem final pode ser considerada como a 
soma da captação específica nos corpos estriados mais a captação não específica no 
restante parênquima cerebral; e o índice quantitativo mais prevalente que tenta expressar 
esta situação é o rácio de ligação específica. Este rácio é definido como o rácio entre a 
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captação específica e a captação não específica e está relacionado com a densidade dos 
terminais pré sinápticos ou dos DaT. Existem vários métodos para o desenho de ROI(6). 
Um desses métodos, desenvolvido por Costa et al(57), compreende o posicionamento 
manual de ROI anatómicas que cobrem a região dos corpos estriados e uma região de 
fundo, para o posterior cálculo da atividade de ligação específica(57). Este método simples 
ainda é usado em muitos serviços de MN, expandido por especialistas com o desenho de 
ROI a cobrir as subestruturas dos corpos estriados: núcleo caudado e putâmen. As 
variações deste método incluem entre usar o corte com o máximo de contagens ou 
adicionar um número de cortes que compreendam toda a estrutura estriatal da imagem. 
Pode ainda ser utilizado um atlas anatómico para auxiliar no desenho das ROI de forma 
individual, ou para a criação de um template de ROI standard. O resultado numérico desta 
interpretação manual envolve o cálculo dos rácios de captação específica para o corpo 
estriado, núcleo caudado e putâmen, bem como as diferenças percentuais das estruturas 
unilaterais e ainda o cálculo de outros rácios como a razão entre o putâmen e o núcleo 
caudado. No entanto, tal como descrito anteriormente, o posicionamento manual de ROI é 
muito subjetivo, pode ser demorado e apresenta variabilidade intra e interoperador(6). 
Para diminuir o tempo de análise, podem ser usadas ROI pré-definidas(8).Baseado no 
trabalho de Costa et al(57), foi desenvolvido um método de quantificação que calcula os 
rácios de captação a partir de duas ROI grandes retangulares que cobrem todo o corpo 
estriado e uma outra ROI retangular colocada no lobo occipital(57). A abordagem de 
utilização de ROI grandes, em contraste com o desenho rigoroso e detalhado em torno das 
pequenas estruturas de interesse, é usado para eliminar o efeito de volume parcial; este 
efeito ocorre devido à má resolução espacial da CG que tornam as imagens desfocadas, 
subestimando e evitando uma avaliação precisa da captação(6). Fleming et al(58) 
desenvolveram um novo índice de captação, denominado de specific uptake size índex 
(SUSI), que descreve uma nova medida da captação total de um órgão e pode estar 
relacionado em termos absolutos com a atividade total injetada ou com a atividade 
específica de uma ROI; é um tipo de índice independente da resolução do processo de 
imagem e atribui a concentração da atividade com maior sucesso do que o 
convencionalmente usado, como o rácio de captação específica(6,58). Posteriormente, 
Tossici-Bolt et al(59) usaram esta abordagem do SUSI para a determinação precisa do rácio 
de captação específica, tendo em consideração o efeito de volume parcial; com este método 
a intervenção do operador é limitada à colocação de duas ROI grandes em forma de 
trapézio que cobre separadamente os corpos estriados, enquanto que a região de fundo é 
definida automaticamente como a totalidade do parênquima cerebral, excluindo as regiões 
dos corpos estriados(6,59). 
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A baixa utilização da semiquantificação aquando do diagnóstico clínico, deve-se 
essencialmente à necessidade da mesma estar adaptada à população em causa, bem como 
ao protocolo do exame de cada serviço. Alia-se ainda a existência de fatores que a podem 
enviesar e a evidência de constituir um processo moroso. 
 
4.3.1.1 Aplicações Comerciais Semi-Automáticas 
Uma das aplicações comercialmente disponíveis é o QuantiSPECT (GE Healthcare) 
que dispõe de três métodos de semi-quantificação: o “método das duas caixas” com base na 
técnica de quantificação de Tossici-Bolt et al(59); o “método das três caixas” baseado no 
trabalho de Costa et al(57); e o método crescente. O resultado numérico do “método das duas 
caixas” é o rácio de ligação específica calculado para cada corpo estriado (Figura 11A). Os 
dados quantitativos do algoritmo das “três caixas” correspondem ao rácio do potencial de 
ligação estriatal total para cada corpo estriado (Figura 11B). O método crescente fornece 
valores de captação para o corpo estriado, putâmen e núcleo caudado, bem como o rácio 
putâmen-núcleo caudado (Figura 11C). Esta aplicação inclui diversas opções de 




Figura 11: (A) Método das duas caixas; (B)Método das três caixas; (C) Método crescente da aplicação 
QuantiSPECT (6) 
 
4.3.2 Métodos Automáticos 
Os métodos semi-automáticos requerem o posicionamento manual das ROI, por um 
operador experiente, o que torna os procedimentos morosos e suscetíveis a variabilidade 
intra e interoperador. Para reduzir o tempo de análise, podem ser usadas ROI pré-definidas; 
no entanto, esta abordagem pode ser altamente arbitrária, em especial nos casos de baixa 
captação estriatal. Para enfrentar estas questões, foram desenvolvidas aplicações que 
fornecem uma colocação automática, ou em alguns casos ainda semi-automática, de ROI(8). 
A	 B C
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Zubal et al(60) propuseram um procedimento de quantificação automático denominado 
de “análise estriatal objetiva”, com linguagem MATLAB (The MathWorks Inc., Natick, MA, 
USA)(60). Esta aplicação reorienta as imagens de acordo com um template, identifica as 
estruturas de interesse (corpo estriado, putâmen e núcleo caudado) e a região de fundo 
(lobo occipital), corrige a atenuação e calcula o rácio da ligação específica-ligação não 
específica(6). 
Calvini et al(61) desenvolveram o BasGan, um algoritmo criado para segmentação 
automática do DaTSCANTM que utiliza um template em 3D do striatum de alta definição. 
Este algoritmo inclui ainda a correção do efeito de volume parcial, realiza as transformações 
necessárias para colocar o template na posição inicial correta, enquanto um protocolo de 
otimização é responsável pela correspondência final. As vantagens deste algoritmo é que 
não é necessário um co-registo com imagens de RMN e utiliza VOI e não ROI(6). 
Mirzaei et al(62) desenvolveram e avaliaram Spectalizer, um método totalmente 
automático para extração de ROI em 3D e avaliação dos rácios de captação específica. Este 
método apresenta um bom funcionamento no que respeita à diferenciação de pacientes com 
DP de pacientes com Tremor Essencial, no entanto não fornece informação acerca da forma 
e assimetria dos corpos estriados, ou seja não realiza a segmentação do estriado(8,62). 
As abordagens totalmente automáticas mais recentes não só segmentam as ROI 
estriatais com uma abordagem de binarização, como também reduzem o número de vóxeis 
a incluir na análise, ao usar uma combinação de testes estatísticos e técnicas de redução de 
dados. No entanto, nenhum destes métodos introduziu informações acerca da forma dos 
estriados na sua análise(8). 
As informações acerca da forma e assimetria dos corpos estriados podem ser úteis 
no diagnóstico de DP, na qual o dano ao nível dos corpos estriados apresenta-se 
unilateralmente em situações precoces e depois alastra-se para a estrutura contralateral; e 
úteis também no diagnóstico diferencial de DP de outros SP, nos quais podem estar 
presentes padrões espaciais específicos(8) 
 
4.3.2.1 Aplicações Comerciais Automáticas 
Uma das aplicações automáticas usadas é o Brain Analysis Software (BRASS,	
Hermes Medical Solutions, Stockholm, Sweden) que quantifica automaticamente a captação 
do RF ao nível dos corpos estriados e nas sub-regiões; ajusta os dados do paciente num 
template que contém um conjunto de VOI pré-definidas. Esta aplicação calcula as contagens 
médias das VOI e os rácios de todo o corpo estriado, putâmen e núcleo caudado, em 
relação ao occipital(6,8,10). 
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Outra aplicação utilizada é o EXINI DAT que utiliza os cortes transaxiais já 
reconstruídos e/ou com correção da atenuação realizada na estação de processamento do 
serviço de MN, e posteriormente transferidas para o computador em formato DICOM. O 
modo de visualização das imagens pode ser em modo cine, em cortes de imagens ou 
através de um display em 3D; as imagens são normalizadas para que o fundo tenha sempre 
a mesma cor e assim as diferenças ao nível da captação dos corpos estriados podem ser 
facilmente visualizadas. Esta aplicação realiza uma análise quantitativa totalmente 
automática de imagens DaTSCANTM e fornece os valores específicos de captação em 
relação ao corpo estriado, putâmen e núcleo caudado, através de VOI; e os limites normais 
podem ser facilmente inseridos nas configurações pelo usuário. A aplicação possui um fator 
de correção que pode ser usado para corrigir o efeito de volume parcial. Este método foi 
desenvolvido sem a necessidade de informação anatómica (Figura 12)(6,63,64). 
 
	
Figura 12: Aplicação EXINI (63) 
 
A aplicação DaTQUANT (GE Healthcare) é uma aplicação neurológica avançada 
oferecida como opção na estação de processamento XelerisTM. Esta aplicação pode 
quantificar a captação regional do DaTSCANTM através de um processamento totalmente 
automático e fornece informações adicionais que podem não ser reveladas somente pela 
análise visual das imagens (Figura 13). A DaTQUANT utiliza VOI modelo pré-definidas que 
são posicionadas automaticamente nos corpos estriados, núcleo caudado e putâmen; tem 
opção de ajuste manual caso necessário, no entanto, num estudo realizado com mais de 
200 estudos DaTSCANTM, não foi necessária qualquer intervenção manual da parte do 
operador para o posicionamento das VOI. São calculados rácios de captação específica, 
incluindo rácios putâmen-núcleo caudado e os seus valores são comparados com uma base 
de dados controlo já inserida na aplicação; os operadores têm também a capacidade de 




Figura 13: DaTQUANT (65) 
 
4.3.3 Métodos de Quantificação baseados em análise estatística por 
vóxeis 
Estes métodos de quantificação usam procedimentos automáticos para manipular os 
dados e aplicar modelos estatísticos com o objetivo de encontrar a probabilidade dos vóxeis 
de interesse terem valores que se encontrem num intervalo predefinido ou acima de um 
limiar predefinido. Geralmente utilizam templates predefinidos para registar os dados 
individuais dos pacientes(6). 
Um dos métodos é o mapeamento paramétrico estatístico (Statistical Parametric 
Mapping: SPM). É uma aplicação que permite a comparação estatística voxel a voxel dos 
vários conjuntos de imagens, permitindo a comparação entre pacientes com teste positivo e 
pacientes com teste negativo(6). Esta aplicação foi projetada para a análise de sequências 
de imagens cerebrais que inclui RMN, PET, SPECT, entre outros(66). O SPM oferece várias 
técnicas não-interativas que incluem: a normalização espacial de imagens cerebrais num 
espaço estereotáxico standard para facilitar a precisão anatómica da análise baseada em 
voxel; a proteção contra falsos positivos na inferência estatística; e a avaliação de dados 
numa melhor resolução espacial do que a usada em análises com ROI(40). 
A NEUROSTAT é uma aplicação de padronização anatómica que funciona tendo por 
base a comparação pixel a pixel e foi desenvolvida para a interpretação objetiva de imagens 
cerebrais funcionais. Takada et al(67) utilizaram o NEUROSTAT para estimar fácil e 
objetivamente a captação do RF ao nível dos corpos estriados num grupo de pacientes com 
DP e num grupo de pacientes com Tremor Essencial ao calcular rácios de captação 
específica por dois métodos: VOIClassic, ou seja a aplicação que calcula automaticamente 
as contagens em regiões anatómicas cerebrais definidas utilizando a padronização 
anatómica estereotáxica incluída no NEUROSTAT; e o posicionamento manual de ROI após 





Tal como descrito anteriormente, os objetivos específicos deste Trabalho Final de 
Mestrado são: 
• Desenvolver algoritmos que permitam segmentar e extrair parâmetros dos 
corpos estriados, de forma automática e semi-automática; 
• Analisar os rácios de captação específica, de pacientes com teste negativo 
(sem degeneração dopaminérgica detetada no exame) e com teste positivo (com 
degeneração dopaminérgica detetada no exame), obtidos com as aplicações automática e 
semi-automática desenvolvidas e ainda com a aplicação DaTSCAN V4 disponível na 
estação de trabalho Xeleris, versão 3 (GE Healthcare) 
• Comparar os rácios de captação específica entre a aplicação automática e a 
aplicação DaTSCAN V4; 
• Comparar os rácios de captação específica entre a aplicação semi-
automática e a aplicação DaTSCAN V4; 
• Comparar os rácios de captação específica entre as aplicações automática e 
semi-automática. 
Neste capítulo encontram-se definidas todas as fases consideradas para a 
concretização deste Trabalho Final de Mestrado.  
 
1.1 Seleção da Amostra 
Foi selecionada uma amostra de forma retrospetiva relativa aos anos de 2014, 2015, 
2016 e 2017, composta por 68 pacientes com indicação clínica para realização de Cintigrafia 
Cerebral com DaTSCANTM no Instituto NuclearMed do HPA. Os 68 estudos foram divididos 
em três grupos por uma técnica de amostragem não probabilística por conveniência, de 
acordo com o diagnóstico atestado no relatório clínico dos pacientes: (1) Grupo I (GI) de 
n=32, com pacientes controlo com teste negativo que apresentavam padrão de captação 
normal nos corpos estriados, grupo este usado para criação de valores de referência 
controlo; (2) Grupo IIP (GIIP) de n=26, de pacientes com teste positivo que apresentavam 
padrão de captação compatível com SP; (3) Grupo IIS (GIIS) de n=10, com pacientes com 
teste negativo de padrão de captação normal; ambos os grupos IIP e IIS foram usados para 




As imagens transaxiais de cada paciente utilizadas neste estudo foram obtidas pós-
aquisição SPECT com [123I]FP-CIT e respetiva reconstrução tomográfica, de acordo com o 
protocolo interno da NuclearMed do HPA (baseado nas orientações das guidelines da 
Associação Europeia de MN: EANM), sendo a classificação dos pacientes (com teste 
negativo ou teste positivo) baseada no diagnóstico clínico assente nos respetivos relatórios 
clínicos.  
 
Tabela 1: Amostra 
 Pacientes com Teste Negativo  
(GI e GIIS) 




Idade (Anos, Média 
± Desvio Padrão) 
n 
Idade (Anos, Média 
± Desvio Padrão) 
Sexo Feminino 26 67,4 ± 9,4 13 69,4 ± 10,2 
Sexo Masculino 16 66,4 ± 14,8 13 70,8 ± 6,9 
Total 42 67,0 ±11,6 26 70,1 ± 8,5 
 
 
1.2 Protocolo de Aquisição e Processamento 
Todos os pacientes que integravam a amostra efetuaram o bloqueio da glândula 
tiroideia 30 minutos antes da administração do RF, através da administração oral de 10 
gotas de soluto de lugol (equivalente a 100 mg de iodeto). Foi ainda requerida a suspensão 
da terapêutica em curso com potencial influência na captação do RF, pelo período de tempo 
considerado nas orientações europeias(5). 
Para a realização dos exames, os pacientes foram posicionados em decúbito dorsal 
com a cabeça devidamente posicionada e imobilizada por suporte adequado, cerca de 2 a 4 
horas após a administração endovenosa lenta de 185 MBq de [123I]FP-CIT (DaTSCANTM), 
numa CG de dois detetores, modelo GE Infinia Gamma Camera, da GE HealthcareTM.  
Os estudos SPECT foram adquiridos com colimadores LEHR. O pico de energia foi 
centrado em 159 KeV, com janela de energia ±10%. A matriz utilizada foi de 128x128 píxeis 
com um zoom de 1,2. Foram realizadas aquisições SPECT de 360º, em modo step and 
shoot com órbita circular. O intervalo angular entre cada projeção foi de 3º, totalizando 120 
projeções por estudo e o tempo de aquisição foi 35 segundos/projeção. O raio de rotação 
variou entre 15 e 16 cm, dependendo das características morfológicas dos pacientes.  
Para o processamento das imagens obtidas por [123I]FP-CIT SPECT, foi utilizada a 
estação de processamento XelerisTM versão 3, GE HealthcareTM, disponível no Serviço de 
MN do HPA. A reconstrução do Raw-Data foi feita através da ferramenta Brain SPECTTM, 
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recorrendo ao algoritmo analítico FBP com janela de apodização Rampa e pré-filtro 
Butterworth, frequência de corte 0,6 cm-1 e ordem 10, com correção para a atenuação pelo 
método de Chang (coeficiente de 0,11 cm-1). As imagens foram posteriormente exportadas 
em formato DICOM.  
 
1.3 Fases do Projeto: Aplicações Automática e Semi-
automática 
A construção das aplicações automática e semi-automática para análise de cortes 
transaxiais dos corpos estriados em imagens obtidas por [123I]FP-CIT SPECT, foi 
implementada em linguagem de programação Python® (versão 3.6.1) com recurso a toolbox 
específicas para processamento de imagem e cálculo matemático.  




Figura 14: Diagrama de blocos das etapas para construção das aplicações automática e semi-automática.  
 
1) Criação de um modelo normal para os corpos estriados obtidos a partir de 
imagens [123I]FP-CIT SPECT 
Para construir a imagem modelo normal a ser usada como referência, foram 
selecionados todos os estudos com teste negativo (42 pacientes, do GI e GIIS), três cortes 
transaxiais de cada paciente, em formato DICOM com as imagens já reconstruídas.  
Inicialmente, procedeu-se ao alinhamento de toda a região cerebral de cada estudo 
com teste negativo. De forma a selecionar apenas a região cerebral de cada corte, foi 
realizado o processo de segmentação por binarização, às imagens em escala de cinzentos 
(imagem monocromática) (Figura 15A), utilizando um limiar global de valor baixo (T=1), 
onde apenas os pixéis com intensidade superior ao limiar escolhido são considerados 
pertencentes à região cerebral (ver Equação 1), sendo o resultado final uma imagem binária 




Figura 15: (A) Imagem monocromática de um corte transaxial; (B) Imagem binária da região cerebral 
 
A partir da técnica de segmentação, foi possível alinhar todos os cortes tendo por 
base a região cerebral segmentada. Todos os cortes alinhados foram depois normalizados 
para a mesma escala de intensidade, tendo sido obtida uma imagem média normal com 
base em todos os estudos de pacientes com teste negativo selecionados (Figura 16).  
 
	
Figura 16: Etapas de criação do modelo de referência normal tendo por base a região cerebral. (A) Três cortes 
transaxiais de diferentes pacientes; (B) A partir da técnica de binarização foi selecionada apenas a região 
cerebral de cada corte. (C) Depois de alinhar todos os cortes, e normalizar a intensidade, foi obtido o modelo de 
referência normal.  
 
No entanto, apesar de todos os cortes serem alinhados apenas selecionando a 
região cerebral de cada um, verificou-se que os corpos estriados não apresentavam todos a 
mesma posição na região cerebral, o que resultou num efeito de “espalhamento” ao nível 
dos corpos estriados do modelo normal.  
Para superar esta limitação, foi criado um modelo normal tendo por base o centróide 
de cada corpo estriado (esquerdo e direito) em cada corte transaxial, para todos os 
pacientes com teste negativo. Neste caso, para a segmentação por binarização dos corpos 
A B C 
A	 B	
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estriados foi usado um limiar global de 115, valor escolhido por ajuste manual. Ao 
segmentar os corpos estriados, em alguns cortes transaxiais, os mesmo não se 
apresentavam como duas estruturas (regiões) independentes; para tal foi necessário aplicar 
à imagem binária dos corpos estriados sucessivas erosões (operação morfológica), até 
serem detetados os dois corpos estriados de forma independente (Figura 17). 
 
	
Figura 17: (A) Imagem monocromática de um corte transaxial; (B) Imagem binária dos corpos estriados, 
identificados como uma única estrutura; (C) Imagem binária dos corpos estriados, identificados como estruturas 
independentes.  
 
Foi assim possível isolar apenas os corpos estriados esquerdo e direito de cada 
corte, e a partir dos seus contornos foram calculados os momentos de cada um (Equação 
5), seguido do cálculo dos seus centróides (Equação 6).  
 𝑀!" = 𝑥!𝑦!𝐼(𝑥,𝑦)!! 		 	 	 	 (5)		 𝑥,𝑦 = !!"!!! ,!!"!!! 		 	 	 	 	 (6)	
 
Após o cálculo dos centróides dos corpos estriados esquerdo e direito para cada 
corte transaxial, todos os cortes foram alinhados tendo por base esses centróides. Por 
último todos os cortes alinhados foram normalizados para a mesma escala de intensidade, 
tendo sido obtida uma imagem média normal com base em todos os estudos de pacientes 





Figura 18: Etapas de criação do modelo de referência normal tendo por base os centróides dos corpos 
estriados. (A) Três cortes transaxiais de diferentes pacientes; (B) A partir da técnica de binarização foi 
selecionada apenas a região dos corpos estriados. (C) Depois de alinhar todos os cortes, e normalizar a 
intensidade, foi obtido o modelo de referência normal para os corpos estriados esquerdo e direito.  
 
Na imagem modelo (Figura 18C) foram definidas ROI nos corpos estriados tendo em 
conta os contornos dos mesmos (Figura 19).  
 
 
Figura 19: Modelo de referência normal para imagens [123I]FP-CIT SPECT, com as ROI referentes aos corpos 
estriados esquerdo (vermelho) e direito (verde). 	
2) Alinhamento de cada imagem [123I]FP-CIT SPECT com o modelo normal, com 
o posicionamento de ROI pré-definidas nos corpos estriados de cada imagem 
O alinhamento de cada estudo DaTSCANTM com o modelo normal dos corpos 
estriados e consequente posicionamento de ROI pré-definidas, foi realizado por dois 
métodos distintos: (1) Método automático; (2) Método semi-automático.  
Em ambos os métodos, foi necessário segmentar a região dos corpos estriados para 
cada corte de cada estudo DaTSCANTM. Uma vez que nesta fase são selecionados todos os 
pacientes (com teste positivo e negativo) não foi possível encontrar, por tentativa e erro, um 
valor para o limiar global de binarização que conseguisse segmentar os corpos estriados de 
todos os pacientes. Nesta fase foram testados outros algoritmos de segmentação, como o 
algoritmo de Watershed e a técnica de binarização com a seleção do limiar global de forma 





Com o algoritmo de Watershed não foi possível obter resultados satisfatórios para a 
segmentação dos corpos estriados, inerente à baixa resolução das imagens em estudo 
(Figura 20).  
	
Figura 20: Segmentação dos corpos estriados pelo algoritmo de Watershed 
 
Tendo em conta que o algoritmo de Watershed não produziu resultados favoráveis, a 
segmentação dos corpos estriados foi realizada através da segmentação por binarização de 
forma adaptativa. O valor do limiar foi ajustado automaticamente de acordo com a 
intensidade máxima da imagem e a intensidade máxima da região occipital (região de 
fundo). Uma vez que a intensidade da região de fundo é inferior à intensidade máxima da 
imagem, o valor de limiar é sempre um valor superior à intensidade da região do occipital e 
inferior à intensidade máxima da imagem. A escolha do limiar segue as seguintes etapas 
descritas na Figura 21.  
 
 
Figura 21: Diagrama de blocos com as etapas de determinação do valor do limiar para a segmentação dos 
corpos estriados 
 
Após a segmentação dos corpos estriados de cada corte transaxial, as ROI pré-
definidas no modelo de referência foram alinhadas nos respetivos corpos estriados do 
paciente, de forma automática ou semi-automática.  
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No método automático, as ROI pré-definidas no modelo normal foram 
automaticamente alinhadas nos respetivos corpos estriados de cada estudo DaTSCANTM, 
tendo por base os centróides calculados para os corpos estriados de cada um dos estudos 
DaTSCANTM (Figura 22). Por este método não houve qualquer interferência por parte do 
operador, sendo um método automático. 
 
 
Figura 22: Colocação automática das ROI pré-definidas pelo modelo normal (vermelho e verde) tendo em conta 
o centróide de cada corpo estriado do paciente (azul). 	
No método semi-automático, primeiro as ROI pré-definidas foram automaticamente 
alinhadas com cada estudo DaTSCANTM pelo mesmo método descrito no procedimento 
anterior. A diferença reside no facto de existir um ajuste manual por parte de um operador, 
caso a colocação das ROI não seja adequada. O processamento das imagens utilizando o 
método semi-automático foi feito por três operadores especialistas em MN (Decreto-Lei 
nº206 de 2009), em que cada estudo foi processado três vezes consecutivas sem acesso a 
qualquer informação sobre os pacientes ou sobre o resultado de processamento dos outros 
operadores.  
A região de referência (região do occipital) foi definida automaticamente pela 
aplicação, para extração da intensidade média de pixéis nessa região, considerada como 
região de fundo. Para tal, a região cerebral foi segmentada por um método de binarização 
de limiar global de valor 1, para cada estudo DaTSCANTM, e foi divida em três partes, tendo 
sido usada a parte inferior da região cerebral como região de fundo (Figura 23). O método 
para a extração da intensidade média de pixéis nesta região cerebral foi igual para os dois 




Figura 23: (A) Segmentação da região cerebral; (B) Região de fundo. 
 
Este método automático para o cálculo da intensidade média de pixéis da região de 
fundo não resultou em alguns pacientes (provavelmente devido a artefactos das imagens 
transaxiais), o que não permitiu segmentar a região cerebral com um limiar global de 1 
(Figura 24). Nestes casos, a determinação da intensidade média da região de fundo foi 
obtida usando valores de limiar superiores a 1, por tentativa e erro, até conseguir segmentar 
apenas a região cerebral do paciente. 
 
	
Figura 24: Erro ocorrido na determinação da região de fundo em alguns pacientes (A) Imagem com artefactos; 
(B) Segmentação incorreta da região cerebral; (B) Região de fundo resultante. 
 
 
3) Cálculo dos rácios de captação específica para os corpos estriados 
Nesta etapa foram calculados os rácios de captação específica para os corpos 
estriados, tendo por base as intensidades médias dos pixéis de cada ROI (corpos estriados 
esquerdo e direito) e da região do occipital, utilizando os dois métodos de alinhamento 
(automático e semi-automático). 
Os rácios de captação foram calculados segundo a Tabela 2, na qual CESQ, CDRT 
e OCC, correspondem às intensidades médias do pixéis do corpo estriado esquerdo, do 






Tabela 2: Fórmulas para determinar os rácios de captação para quantificação de estudos SPECT com [123I]FP-
CIT 
Rácios de Captação Fórmulas Código 
Corpos Estriados / 
Occipital 
( CESQ − OCC + CDRT − OCC )/2OCC  A 
Corpo Estriado Esquerdo / 
Occipital 
CESQ − OCCOCC  B 
Corpo Estriado Direito / 
Occipital 
CDRT − OCCOCC  C 
Corpo Estriado Esquerdo / 
Corpo Estriado Direito 
CESQ − OCCCDRT − OCC D 
 
 
1.4 Fases do Projeto: Aplicação comercialmente disponível 
(DaTSCAN V4) 
Todos os estudos, em formato DICOM com as imagens já reconstruídas, foram 
processadas também recorrendo à aplicação DaTSCAN V4, disponível na estação de 
processamento XelerisTM (GE Healthcare) do serviço de MN do HPA. Esta aplicação é 
considerada de metodologia semi-automática e recorrentemente utilizada na prática clínica.  
O processamento das imagens utilizando a aplicação DaTSCAN V4 foi feito por dois 
operadores especialistas em MN (Decreto-Lei nº206 de 2009), em que cada estudo foi 
processado três vezes consecutivas sem acesso a qualquer informação sobre os pacientes 
ou sobre o resultado de processamento dos outros operadores tal que, foi selecionada em 
cada estudo o corte transaxial onde se aplicaram ROI semi-automáticas pré-definidas de 
acordo com uma imagem padrão, em cada uma das estruturas dos corpos estriados 
esquerdo e direito, no núcleo caudado e putâmen e no occipital, como ROI de fundo (Figura 
25). 
De forma automática, a aplicação seleciona o corte transaxial anterior e posterior ao 
selecionado pelo operador, de forma a serem calculadas as intensidades médias em cada 
ROI para três cortes transaxiais. Os valores apresentados para cada estrutura apresentam-
se como uma média dos três cortes transaxiais. De salientar que as ROI pré-definidas são 
colocadas automaticamente no corte selecionado sempre na mesma posição da matriz da 
imagem, não tendo em conta os objetos em estudo. As ROI pré-definidas foram sempre 
ajustadas a cada estudo pelo operador. Posteriormente, foram calculados os rácios de 




Figura 25: Colocação semi-automática das ROI ao nível dos corpos estriados esquerdo e direito (com a 
separação em núcleo caudado e putâmen) e da ROI de fundo (região do occipital), a partir da aplicação 
DaTSCAN V4. 
 
1.5 Análise Estatística dos dados  
Para a análise estatística dos dados da amostra recolhidos utilizou-se o programa 
Statistical Package for Social Sciences® (SPSS), versão 22.  
Os valores dos três ensaios de cada operador foram expressos em média, sendo 
calculada também a média resultante dos três operadores, para a aplicação semi-
automática e a aplicação DaTSCAN V4. Os mesmos 68 estudos DaTSCANTM foram também 
processados a partir da aplicação desenvolvida mas de forma automática, sem a 
interferência de um operador.  
Foi testada a normalidade da distribuição das variáveis usando o teste de Shapiro-
Wilk. As estatísticas descritivas foram usadas para caracterizar a amostra e a distribuição 
das variáveis. Em todos os testes estatísticos usou-se para o nível de significância o valor 
de p<0,05 para um intervalo de confiança de 95%.  
Para analisar a influência do género e da idade no cálculo dos rácios de captação 
específica foram obtidos gráficos de dispersão dos dados em função da idade, com 
correspondente linha de regressão linear para o género feminino e masculino. Para a 
inferência estatística, foram usados testes distintos para a influência do género e da idade, 
uma vez que apenas foi verificado o pressuposto da normalidade para o género; assim para 
o género foi usado o teste paramétrico de t-student para amostras independentes, e para a 
idade o teste não paramétrico Kruskal-Wallis.  
Para as aplicações automática e semi-automática e para a aplicação DaTSCAN V4, 
foram criados valores de referência (VR) controlo média ± desvio padrão (𝑥  ±  𝛿), a partir 
dos valores obtidos para os rácios de captação do GI. Para analisar os valores obtidos dos 
rácios de captação, criaram-se cartas de controlo a partir das quais foi analisada a 
distribuição dos valores dos rácios A-D do GIIS e do GIIP em torno dos valores de 
referência. De salientar que as cartas de controlo não foram analisadas pelo método padrão, 
ao invés foram analisados como teste negativo todos os valores em que os rácios de 
captação A-C fossem superiores ao limite inferior do desvio padrão do valor de referência 
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correspondente e sempre que no rácio de captação D, que mede a simetria, esta se 
verificasse, ou seja sempre que se encontrasse no limite (𝑥  ±  𝛿). Esta análise foi assim 
realizada considerando o que seria útil como assistência clínica ao diagnóstico e de forma a 
aumentar o rigor dos valores de referência estabelecidos. A partir das cartas de controlo, de 
forma a averiguar a área abaixo da curva (Area Under the Curve – AUC), a sensibilidade e a 
especificidade de cada método, foram geradas curvas ROC (do acrónimo do inglês Receiver 
Operating Characteristics).  
Para avaliar a variabilidade intra-operador na aplicação semi-automática e na 
aplicação DaTSCAN V4, recorreu-se ao teste estatístico não paramétrico de Friedman visto 
tratarem-se de amostras emparelhadas e de não serem cumpridos os pressupostos de 
normalidade para as amostras a serem utilizadas nesta avaliação. Por outro lado, tendo em 
conta que as amostras usadas para avaliar a variabilidade interoperador cumpriram os 
pressupostos de normalidade, esta foi avaliada pelo teste Repeated-Measures ANOVA.  
Para as comparações realizadas entre as duas aplicações desenvolvidas 
(automática e semi-automática) e a aplicação DaTSCAN V4 foram usados testes 





1. Resultados e Discussão 	
1.1 Analisar os rácios de captação  
Neste primeiro ponto foram analisados os rácios de captação específica, a partir dos 
estudos de pacientes com teste positivo e negativo, obtidos com as aplicações automática e 
semi-automática desenvolvidas e com a aplicação DaTSCAN V4. 
Primeiramente, foi analisada a influência do género e da idade nos rácios de 
captação, relativamente aos pacientes com teste negativo (GI e GIIS), através de gráficos 
de dispersão e correspondente linha de regressão linear. Esta influência foi analisada para 
ambas as aplicações desenvolvidas (automática e semi-automática) e também para a 
aplicação DaTSCAN V4. Uma vez que tanto as aplicações desenvolvidas como a aplicação 
DaTSCAN V4 demonstraram a mesma tendência no que respeita a influência do género e 
da idade nos rácios de captação, apenas foram representados os gráficos de dispersão 




Figura 26: Gráfico dispersão para o rácio A por 
idade e por género.  
	
Figura 27: Gráfico dispersão para o rácio B por 




Figura 28: Gráfico dispersão para o rácio C por 
idade e por género. 
	
Figura 29: Gráfico dispersão para o rácio D por 
idade e por género. 
 
Pela análise das Figuras 26-29 podemos observar que, nesta amostra, os rácios de 
captação A-D foram superiores para as mulheres em comparação com os homens em 
idades mais jovens sendo que, por análise visual dos gráficos obtidos, esta diferença entre 
mulheres e homens torna-se contrária para idades mais elevadas. Parte destes resultados 
encontram-se em concordância com a literatura, uma vez que as mulheres apresentam 
valores superiores de captação que os homens e que esta diferença tende a diminuir com o 
avanço da idade, apesar de as causas não serem claras(7,56); no entanto, a troca de 
tendência não é observada na literatura. Relativamente à influência da idade, é possível 
observar que existe uma tendência para a diminuição dos valores dos rácios de captação A-
C com o aumento da idade (Figuras 26-28), tal como comprovado por diversos autores(5,6). A 
Figura 29 relativa ao rácio D da simetria esquerda-direita demonstra que existe um efeito 
com a idade, ocorrendo um ligeiro aumento da assimetria com o aumento da idade.  
Para verificar a existência de diferenças estatisticamente significativas entre o 
género, e tendo em conta a normalidade estatística da amostra, foi usado o teste t-student 
para amostras independentes, tendo sido obtidos os valores de p observados na Tabela 3. 
Pela análise dos dados obtidos, foi possível concluir que nas aplicações automática e semi-
automática desenvolvidas não existem diferenças estatisticamente significativas entre o 
género feminino e masculino no cálculo dos rácios de captação A-D; enquanto que na 
aplicação DaTSCAN V4 foi possível observar que nos rácios A-C existem diferenças 




Tabela 3: Valor de p obtido pelo teste paramétrico t-student para amostras independentes, para inferência 
estatística sobre a influência do género no cálculo dos rácios de captação, para ambas as aplicações 











A 0,210 0,305 0,025 
B 0,331 0,337 0,040 
C 0,241 0,294 0,017 
D 0,304 0,746 0,778 
 
 
No caso da análise da influência da idade, os vários pacientes com teste negativo 
foram distribuídos por classes, e uma vez que não foi verificada a normalidade estatística da 
amostra, foi usado o teste Kruskal-Wallis. Pela observação da Tabela 4, foi possível concluir 
que não existem diferenças estatisticamente significativas entre as várias classes de idades 
no cálculo dos rácios de captação A-D, em ambas as aplicações desenvolvidas e na 
aplicação DaTSCAN V4.  
 
Tabela 4: Valor de p obtido pelo teste não paramétrico de Kruskal-Wallis, para inferência estatística sobre a 
influência da idade no cálculo dos rácios de captação, para ambas as aplicações desenvolvidas e para a 











A 0,296 0,309 0,320 
B 0,277 0,372 0,284 
C 0,314 0,362 0,319 
D 0,845 0,974 0,714 
 
Apesar dos resultados acima descritos (Figuras 26-29), e tendo em conta que 
apenas a aplicação DaTSCAN V4 apresentava diferenças estatisticamente significativas 
para o género nos rácios A-C, optou-se por não separar a amostra pelo género ou pela 
idade na análise dos resultados seguintes, uma vez que a dimensão da amostra também é 
reduzida.  
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Na análise dos resultados seguintes optou-se por separar por tópicos, para analisar 
os resultados obtidos com as aplicações automática e semi-automática e com a aplicação 
DaTSCAN V4 de forma separada.  
 
A. Aplicação Automática  
Os valores de referência obtidos a partir do cálculo dos rácios de captação do GI, 
apresentados sob a forma (x  ±  δ), encontram-se na Tabela 5. O rácio de captação A 
(3,78±0,58) é relativo à ligação específica do RF na totalidade dos corpos estriados; os 
rácios de captação B (3,79±0,57) e C (3,77±0,60) referem-se à captação específica ao nível 
dos corpos estriados esquerdo e direito, respetivamente; e o rácio de captação D 
(1,01±0,03) corresponde ao rácio de simetria esquerda-direita.  
Relativamente aos valores de referência, foi possível observar que os rácios B e C 
são semelhantes uma vez que correspondem à estrutura simétrica homóloga dos corpos 
estriados; o valor de referência para o rácio A corresponde a um valor médio entre os corpos 
estriados esquerdo e direito; e o rácio D, sendo um rácio de simetria, e tendo em conta que 
as estruturas simétricas homólogas apresentam valores semelhantes, este tem o valor de 
aproximadamente 1.  
 
Tabela 5: Valores de referência (𝐱  ±  𝛅) obtidos para os rácios A-D pela quantificação obtida com a aplicação 
automática.  






As Figuras 30-33 correspondem às cartas de controlo obtidas para analisar a 
distribuição dos valores dos rácios de captação A-D do GIIS e do GIIP em torno dos valores 
de referência (VR). Uma vez que o limite (𝑥 −  𝛿)(-1DP) de cada valor de referência de cada 
rácio de captação A-C e o limite (+1DP)(𝑥 −  𝛿)(-1DP) do rácio de captação D foram 
considerados os valores que distinguem um estudo com teste negativo de um estudo com 
teste positivo, foi possível verificar que cerca de 83% dos pacientes com teste negativo 
encontram-se dentro dos limites estabelecidos e que 76% dos pacientes com teste positivo 





Figura 30: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio A, na aplicação automática. 	
	
Figura 31: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio C, na aplicação automática. 	
 
	
Figura 32: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio B, na aplicação automática. 	
	
Figura 33: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio D, na aplicação automática. 	
 
Os resultados das AUC obtidas pelas curvas ROC (Figuras 34-37), de Erro Padrão, 
de sensibilidade e especificidade dos rácios de captação A-D encontra-se na Figura 38. 
Genericamente as AUC variam entre 0 e 1. Neste caso, as AUC apresentaram valores 
compreendidos entre 0,63 (Rácio D) e 0,85 (Rácios A e C) variando o erro padrão entre 
0,074 (Rácios A e D) e 0,104 (Rácio D). O rácio de captação específica que apresenta um 
valor de sensibilidade mais elevado é o rácio de captação B (0,84), sendo que o que 













































































maior valor relativamente à especificidade, sendo o rácio D (0,7) o que apresenta menor 
valor.  
Em relação aos valores obtidos para AUC, é possível inferir que os rácios A (0,85), B 
(0,82) e C (0,85) são considerados uma boa medida de discriminação entre pacientes com 
teste positivo e pacientes com teste negativo. Assim, através da análise dos dados obtidos 
pela aplicação automática tendo por base estes três rácios, existe 85% (rácios A e C) e 82% 
(rácio B) de probabilidade de um estudo com teste positivo apresentar um valor de captação 
menor que um estudo com teste negativo(5,19,54). Neste grupo, o rácio A e o rácio C são os 
que apresentam uma melhor medida uma vez que o rácio A abrange a totalidade da 
captação específica (corpos estriados esquerdo e direito), e o rácio C apresenta um valor 
AUC superior que o rácio B pelo mesmo facto da diferença de valores entre os rácios B e C, 
e pode-se constatar que, nesta amostra, quando surgem alterações ao nível dos corpos 
estriados, estas ocorrem na sua maioria ao nível do lado esquerdo. Estes três rácios são 
também dos que podem ser aplicados com valores mais elevados de sensibilidade e 
especificidade. O rácio D é o que apresenta o menor valor de AUC sendo considerado um 
mau discriminador; este facto pode dever-se à assimetria referida acima entre os corpos 
estriados esquerdo e direito, que pode ter causado o enviesamento dos valores referentes 
ao rácio D.  
 
	








Figura 36: Curva ROC para o rácio B com a 
aplicação automática 
	





Figura 38: Resultados AUC, Erro Padrão, Sensibilidade e Especificidade Curvas ROC dos rácios A-D, para a 
aplicação automática.  
 
De salientar, que nesta aplicação automática a colocação das ROI tem por base o 
centróide de cada corpo estriado. No entanto, em pacientes com teste positivo ocorre uma 
degeneração dos corpos estriados, sendo que a região do putâmen é a primeira estrutura a 
degenerar(20). Este facto faz com que a região do corpo estriado, na totalidade, seja menor e 
em algumas situações reduzida apenas à região do núcleo caudado. A aplicação, ao 
reconhecer o corpo estriado reduzido, coloca a ROI tendo em conta o centróide que, por 
exemplo, sendo apenas a região do núcleo caudado, esta fique colocada a meio da ROI 
negligenciando a parte correspondente ao putâmen (Figura 39). Por esta razão, podem ter 
0	 0,1	 0,2	 0,3	 0,4	 0,5	 0,6	 0,7	 0,8	 0,9	 1	A	
B	C	
D	
A	 B	 C	 D	AUC	 0,85	 0,82	 0,85	 0,63	Erro	Padrão	 0,074	 0,086	 0,074	 0,104	Sensibilidade	 0,8	 0,84	 0,8	 0,56	EspeciMicidade	 0,9	 0,8	 0,9	 0,7	
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ocorrido enviesamentos no cálculo dos rácios referentes a alguns dos pacientes com teste 
positivo.   
 
	
Figura 39: Colocação automática das ROI pré-definidas tendo em conta os centróides dos corpos estriados em 
(A) Paciente com teste negativo com corpo estriado intacto (núcleo caudado e putâmen) e (B) Paciente com 
teste positivo com degeneração do corpo estriado, com a região do núcleo caudado ao centro da ROI.  
 
Nesta aplicação, uma vez que é totalmente independente do operador, não foi 
analisada a variabilidade intra e interoperador no cálculo dos rácios de captação. 
 
 
B. Aplicação Semi-Automática 
Relativamente à aplicação semi-automática desenvolvida, os valores de referência 
obtidos a partir do cálculo dos rácios de captação do GI encontram-se descritos na Tabela 6. 
O rácio de captação A (3,61±0,58) relativo à ligação específica do RF na totalidade dos 
corpos estriados; os rácios de captação B (3,62±0,57) e C (3,60±0,60) que se referem à 
captação específica ao nível dos corpos estriados esquerdo e direito, respetivamente; e o 
rácio de captação D (1,01±0,05) que corresponde ao rácio de simetria esquerda-direita.  
Tal como na aplicação automática, também foi possível observar que os rácios B e C 
são semelhantes uma vez que correspondem à estrutura simétrica homóloga dos corpos 
estriados, existindo também uma ligeira diferença entre eles com o valor do rácio B maior 
que o rácio C; o valor de referência para o rácio A corresponde a um valor médio entre os 
corpos estriados esquerdo e direito; e o rácio D, sendo um rácio de simetria, e tendo em 
conta que as estruturas simétricas homólogas apresentam valores semelhantes, este tem o 





Tabela 6: Valores de referência (𝐱  ±  𝛅) obtidos para os rácios A-D pela quantificação obtida com a aplicação 
semi-automática.  






Nas cartas de controlo obtidas (Figuras 40-43), foi possível verificar que cerca de 
73% dos pacientes com teste negativo encontram-se dentro dos limites estabelecidos e que 
78% dos pacientes com teste positivo encontram-se abaixo da linha (𝑥 −  𝛿) (-1DP). De 
realçar que no rácio D apenas dois pacientes com teste negativo se encontram dentro dos 
limites especificados; como podemos observar pelos valores de referência da Tabela 6, o 
valor correspondente ao rácio D é muito próximo de 1 com um erro padrão bastante 
reduzido (0,05), e como foi possível verificar também existe uma diferença entre os valores 
dos rácios referentes aos corpos estriados esquerdo e direito, o que significa que certas 
imagens de estudos com teste negativo evidenciaram assimetria esquerda-direita, o que 




Figura 40: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio A, na aplicação semi-automática. 	
	
Figura 41: Carta controlo GIIS e GIIP para o Rácio 









































Figura 42: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio B, na aplicação semi-automática. 
	
Figura 43: Carta controlo GIIS e GIIP para o Rácio 
D, na aplicação semi-automática. 
 
 
Os resultados das AUC obtidas pelas curvas ROC (Figuras 44-47), de Erro Padrão, 
de sensibilidade e especificidade dos rácios de captação A-D encontra-se na Figura 48. 
Neste caso, as AUC apresentavam valores compreendidos entre 0,50 (Rácio D) e 0,91 
(Rácio B) variando o erro padrão entre 0,064 (Rácio B) e 0,11 (Rácio D). O rácio de 
captação específica que apresenta um valor de sensibilidade mais elevado é o rácio de 
captação B (0,92), sendo que o que apresenta menor valor é o rácio D (0,6). Os rácios B 
(0,8) e C (0,8) são os que apresentam maior valor relativamente à especificidade, sendo o 
rácio D (0,6) o que apresenta menor valor.  
Em relação aos valores obtidos para AUC, é possível inferir que o rácio B (0,91) é 
considerado um excelente discriminador entre pacientes com teste positivo e pacientes com 
teste negativo, e os rácios A (0,8) e C (0,85) são considerados uma boa medida de 
discriminação. Assim, através da análise dos dados obtidos pela aplicação semi-automática 
tendo por base estes três rácios, existe 91% (rácio B), 85% (rácio C) e 80% (rácio A) de 
probabilidade de um estudo com teste positivo apresentar um valor de captação menor que 
um estudo com teste negativo(5,19,54). Neste grupo, o rácio B é o que apresenta uma melhor 
medida, sendo superior ao rácio C e assim, tal como na aplicação automática, é possível 
constatar que nesta amostra, quando surgem alterações ao nível dos corpos estriados, 
estas ocorrem na sua maioria ao nível do lado esquerdo. O rácio D é o que apresenta o 
menor valor de AUC (0,5) sendo considerado um mau discriminador, pelos mesmos motivos 














































Figura 45:	Curva ROC para o rácio C com a 
aplicação semi-automática 
	









Figura 48: Resultados AUC, Erro Padrão, Sensibilidade e Especificidade Curvas ROC dos rácios A-D, para a 
aplicação semi-automática.  
 
Para avaliação da variabilidade intra-operador foram comparados os valores dos três 
ensaios realizados por cada operador para cada rácio de captação nos dois grupos de 
pacientes: com teste negativo (GI e GIIS) e com teste positivo (GIIP) (Figuras 49 e 50). 
Através da análise dos valores p resultantes da aplicação do teste de Friedman, verificou-se 
variabilidade estatisticamente significativa no operador 1, no cálculo dos rácios C e D 
(valores de p=0,006 e 0,005, respetivamente), em pacientes com teste negativo; no caso de 
pacientes com teste positivo, foi verificada variabilidade estatisticamente significativa no 
operador 1 no cálculo do rácio B (valor de p=0,02). Estes resultados corroboram outros 
estudos que demonstram a existência de variabilidade intra-operador em métodos semi-
automáticos nos estudos DaTSCANTM(6-11). 
 
	
Figura 49: Variabilidade intra-operador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste negativo (GI 
e GIIS), na aplicação semi-automática 
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A	 B	 C	 D	AUC	 0,8	 0,91	 0,85	 0,5	Erro	Padrão	 0,088	 0,064	 0,074	 0,11	Sensibilidade	 0,8	 0,92	 0,8	 0,6	EspeciMicidade	 0,8	 0,9	 0,9	 0,6	














Figura 50: Variabilidade intra-operador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste positivo 
(GIIP), na aplicação semi-automática 
 
Para a determinação da variabilidade interoperador foram comparadas as médias dos 
três ensaios de cada operador para cada rácio de captação. Os valores p resultantes desta 
comparação foram todos inferiores a 0,05 em ambos os grupos em estudo, à exceção do 
rácio D com valor de p=0,775, em pacientes com teste positivo (Figuras 51 e 52), o que 
significa que, para o cálculo dos rácios A-D existiu variabilidade interoperador 
estatisticamente significativa, o que também corrobora a literatura na qual refere a existência 
de variabilidade interoperador nos métodos de quantificação semi-automática(6-11). 
 
	
Figura 51: Variabilidade interoperador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste negativo (GI e 
GIIS), na aplicação semi-automática 	
















Rácio	A	 Rácio	B	 Rácio	C	 Rácio	D	
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Figura 52: Variabilidade interoperador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste positivo 
(GIIP), na aplicação semi-automática 
 
C. Aplicação DaTSCAN V4 
Os valores de referência obtidos para a aplicação DaTSCAN V4 a partir do cálculo 
dos rácios de captação do GI encontram-se descritos na Tabela 7. O rácio de captação A 
(3,43±0,46) relativo à ligação específica do RF na totalidade dos corpos estriados; os rácios 
de captação B (3,46±0,49) e C (3,40±0,43) que se referem à captação específica ao nível 
dos corpos estriados esquerdo e direito, respetivamente; e o rácio de captação D 
(1,02±0,04) que corresponde ao rácio de simetria esquerda-direita.  
Neste caso, a diferença entre os valores de referência dos rácios B e C, referentes a 
estruturas simétricas homólogas, foi superior em comparação com as aplicações automática 
e semi-automática e por isso o rácio D apresenta um maior valor que as aplicações 
desenvolvidas, resultante da maior assimetria esquerda-direita; o valor de referência para o 
rácio A corresponde a um valor médio entre os corpos estriados esquerdo e direito.  
 
Tabela 7: Valores de referência (𝐱  ±  𝛅) obtidos para os rácios A-D pela quantificação obtida com a aplicação 
DaTSCAN V4 






Nas cartas de controlo obtidas (Figuras 53-56), foi possível verificar que cerca de 
85% dos pacientes com teste negativo encontram-se dentro dos limites estabelecidos e que 










Figura 53: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio A, na aplicação DaTSCAN V4. 	
	
Figura 54:	Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio C, na aplicação DaTSCAN V4. 
	
Figura 55: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio B, na aplicação DaTSCAN V4. 	
	
Figura 56: Carta de controlo GIIS e GIIP para o 
Rácio D, na aplicação DaTSCAN V4. 
 
Os resultados das AUC obtidas pelas curvas ROC (Figuras 57-60), de Erro Padrão, 
de sensibilidade e especificidade dos rácios de captação A-D encontra-se na Figura 61. 
Neste caso, as AUC apresentaram valores compreendidos entre 0,60 (Rácio D) e 0,896 
(Rácio B) variando o erro padrão entre 0,054 (Rácio B) e 0,106 (Rácio D). Os rácios de 
captação específica que apresentam um valor de sensibilidade mais elevado são os rácios 
A, B e C (0,79), sendo que o que apresenta menor valor é o rácio D (0,5). O rácio B (1,0) é o 
que apresenta maior valor relativamente à especificidade, sendo o rácio D (0,7) o que 












































































Em relação aos valores obtidos para AUC, é possível inferir que os rácios A (0,846) e 
B (0,896) são considerados uma boa medida de discriminação entre pacientes com teste 
positivo e pacientes com teste negativo, e o rácio C (0,796) é considerado uma medida 
moderada de discriminação. Assim, através da análise dos dados obtidos pela aplicação 
DaTSCAN V4 tendo por base estes três rácios, existe 89,6% (rácio B), 84,6% (rácio A) e 
79,6% (rácio C) de probabilidade de um estudo com teste positivo apresentar um valor de 
captação menor que um estudo com teste negativo(5,19,54). Neste grupo, o rácio B é o que 
apresenta uma melhor medida, sendo superior ao rácio C e assim é possível constatar, 
novamente, que nesta amostra, quando surgem alterações ao nível dos corpos estriados, 
estas ocorrem na sua maioria ao nível do lado esquerdo. O rácio B é o que apresenta maior 
valor de especificidade (1,00), sendo assim considerado um excelente parâmetro para 
garantir que um paciente é verdadeiramente saudável. O rácio D é o que apresenta o menor 
valor de AUC (0,6) sendo considerado um mau discriminador, tal como nas duas aplicações 
desenvolvidas; o que significa que estes resultados referentes ao rácio D dizem respeito à 
amostra utilizada, e por isso não dependem das técnicas de processamento utilizadas. De 
referir que os valores se sensibilidade são inferiores aos valores obtidos com as aplicações 




Figura 57:	Curva ROC para o rácio A com a 
aplicação DaTSCAN V4 
 
	
Figura 58:	Curva ROC para o rácio C com a 
aplicação DaTSCAN V4 
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Figura 59:	Curva ROC para o rácio B com a 
aplicação DaTSCAN V4 
	
Figura 60:	Curva ROC para o rácio D com a 




Figura 61: Resultados AUC, Erro Padrão, Sensibilidade e Especificidade Curvas ROC dos rácios A-D, para a 
aplicação DaTSCAN V4 
 
Para avaliação da variabilidade intra-operador foram obtidos os valores de p das 
Figuras 62 e 63, a partir do teste de Friedman. Através da análise dos valores p não foi 
verificada variabilidade intra-operador estatisticamente significativa no cálculo dos vários 
rácios (valores de p inferior a 0,05), tanto em pacientes com teste negativo como em 
pacientes com teste positivo. Estes resultados não vão de encontro à literatura, que afirma a 
existência de variabilidade intra-operador em métodos semi-automáticos(6-11); no entanto, 
para a aplicação DaTSCAN V4 apenas houve o estudo da variabilidade intra-operador entre 
dois operadores, e a amostra em estudo também é de dimensão reduzida; de salientar que 
0	 0,2	 0,4	 0,6	 0,8	 1	 1,2	A	
B	C	
D	
A	 B	 C	 D	AUC	 0,846	 0,896	 0,796	 0,6	Erro	Padrão	 0,075	 0,054	 0,089	 0,106	Sensibilidade	 0,792	 0,792	 0,792	 0,5	EspeciMicidade	 0,9	 1	 0,8	 0,7	
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esta técnica de processamento separa as duas estruturas do corpo estriado (núcleo 
caudado e putâmen) e os ajustes manuais realizados permitem também a rotação das ROI 
bem como um ajuste mais fino, em comparação com a atual versão da aplicação semi-
automática desenvolvida.  
 
	
Figura 62:	Variabilidade intra-operador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste negativo (GI e 
GIIS), na aplicação DaTSCAN V4 	
	
Figura 63:	Variabilidade intra-operador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste positivo 
(GIIP), na aplicação DaTSCAN V4 	
Em relação à variabilidade interoperador, os valores p resultantes desta comparação 
foram todos superiores a 0,05 nos pacientes com teste negativo, pelo que se considera não 
existir variabilidade significativa para esta amostra; no entanto, para a amostra com teste 
positivo é possível verificar variabilidade interoperador estatisticamente significativa para 
todos os rácios (Figuras 64 e 65), o que se encontra em concordância com a literatura 
referente à variabilidade interoperador em métodos semi-automáticos(6-11). Estes resultados 
advêm do facto das imagens de pacientes com teste positivo apresentarem defeitos ao nível 






















da captação específica do RF e por isso a colocação das ROI em torno dos corpos estriados 
torna-se um processo mais complexo dada a dificuldade de encontrar os limites geométricos 
dos objetos em estudo(5,19,54). 	
	
Figura 64:	Variabilidade interoperador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste negativo (GI e 
GIIS), na aplicação DaTSCAN V4 	
	
Figura 65:	Variabilidade interoperador na análise dos rácios de captação dos pacientes com teste positivo (GIIP), 
na aplicação DaTSCAN V4 
	
1.2 Comparação entre a Aplicação Automática e a Aplicação 
DaTSCAN V4 
Para inferência estatística da comparação entre a aplicação automática e a aplicação 
DaTSCAN V4 foi utilizado o teste paramétrico t-student para amostras emparelhadas 
(Tabela 8). A partir dos resultados obtidos, foi possível verificar que existem diferenças 
estatisticamente significativas entre as médias obtidas dos rácios A-C para a aplicação 
automática e aplicação DaTSCAN V4 (valores de p inferiores a 0,05), em estudos com teste 
negativo; enquanto que nos estudos com teste positivo essas diferenças não existem 
(valores de p superiores a 0,05). Estes resultados obtidos não se encontram de acordo com 
o esperado uma vez que seria de esperar que existissem diferenças estatisticamente 











Rácio	A	 Rácio	B	 Rácio	C	 Rácio	D	
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significativas nos estudos com teste positivo, sendo nestes mais difícil de posicionar 
automaticamente as ROI nos corpos estriados, relacionado com a degeneração 
dopaminérgica dos mesmos(5,19,54). No entanto, podemos concluir que o método automático 
permite obter resultados semelhantes à aplicação DaTSCAN V4, em pacientes com teste 
positivo, o que permite uma maior reprodutibilidade na aplicação automática no estudo 
destes pacientes, o que pode ser vantajoso tendo em conta que é neste grupo de doentes 
que a quantificação pode ter maior utilidade(6-8). 	
Tabela 8: Valores de médias e valor de p obtidos pelo teste t-student para amostras emparelhadas, no grupo de 
pacientes teste positivo e negativo, para a aplicação automática (AUT) e aplicação DaTSCAN V4 (GE) 
  
Pacientes com Teste 
Negativo 
Pacientes com Teste 
Positivo 































DGE 1,014 1,016 
 
Apesar de estatisticamente diferentes, as médias obtidas pela aplicação automática 
são superiores às obtidas pela aplicação DaTSCAN V4 de forma proporcional, pelo que foi 
estudada a correlação entre os dois métodos relativamente aos rácios A-D. A partir do teste 
de correlação de Pearson foram obtidos os seguintes valores de correlação: rácio A (0,91), 
rácio B (0,91), rácio C (0,74) e rácio D (0,17). Tendo em conta estes resultados é possível 
afirmar que existe uma correlação positiva muito forte entre os dois métodos no cálculo dos 
rácios A e B, uma correlação forte para o rácio C, sendo que no rácio D a correlação é fraca. 
Assim, apesar das diferenças estatisticamente significativas, existe uma forte correlação 
entre os dois métodos nos rácios A-C.  
De salientar que relativamente à variabilidade intra e interoperador, esta não existe 
na aplicação automática, uma vez que não há a interferência de um operador, ao contrário 
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da aplicação DaTSCAN V4 (método semi-automático) no qual ocorre o manuseamento por 
parte de operadores, sendo que neste método ocorreu variabilidade interoperador(6-11).  
 
1.3 Comparação entre a Aplicação Semi-Automática e a 
Aplicação DaTSCAN V4 
A partir dos resultados obtidos (Tabela 9), foi possível verificar que existem 
diferenças estatisticamente significativas entre os valores médios dos rácios A-C para a 
aplicação semi-automática e a aplicação DaTSCAN V4 (p=0,007; p=0,026; p=0,003), em 
pacientes com teste negativo; para o rácio D não existem diferenças estatisticamente 
significativas (p=0,529). Para os pacientes com teste positivo, foi possível concluir que 
existem diferenças estatisticamente significativas entre os valores médios dos rácios A e B 
para a aplicação semi-automática e a aplicação DaTSCAN V4 (p=0,015; p=0,003); para os 
rácios C e D não existem diferenças estatisticamente significativas (p=0,063; p=0,488). 
 
Tabela 9: Valores de médias e valor de p obtidos pelo teste t-student para amostras emparelhadas, no grupo de 
pacientes com teste positivo e negativo, para a aplicação semi-automática (SA) e aplicação DaTSCAN V4 (GE) 
  
Pacientes com Teste 
Negativo 
Pacientes com Teste 
Positivo 































DGE 1,016 1,015 
 
Para comparar estes dois métodos, foi também usado o teste de correlação de 
Pearson tendo sido obtidos os seguintes valores: rácio A (0,91), rácio B (0,89), rácio C 
(0,89) e rácio D (0,06). Tendo em conta estes resultados é possível afirmar que existe uma 
correlação positiva muito forte entre os dois métodos no cálculo do rácio A, uma correlação 
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forte para os rácios B e C, sendo que no rácio D a correlação é fraca. Assim, apesar das 
diferenças estatisticamente significativas, existe uma forte correlação entre os dois métodos 
nos rácios A-C.  
Relativamente a estes dois métodos, ambos semi-automáticos, a variabilidade intra e 
interoperador é superior na aplicação semi-automática desenvolvida em comparação com a 
aplicação DaTSCAN V4. Este facto pode dever-se a que a aplicação DaTSCAN V4 seja 
uma aplicação já validada e otimizada, algo que a aplicação semi-automática desenvolvida 
não é e ainda necessita de otimizações.  
1.4 Comparação entre a Aplicação Automática e a Aplicação 
Semi-Automática  
A partir dos resultados obtidos (Tabela 10), foi possível verificar que existem 
diferenças estatisticamente significativas entre os valores médios dos rácios A-C para a 
aplicação automática e a aplicação semi-automática (p=0,000; p=0,000; p=0,000), em 
pacientes com teste negativo; para o rácio D não existem diferenças estatisticamente 
significativas (p=0,513). Para os pacientes com teste positivo, foi possível concluir que 
existem diferenças estatisticamente significativas entre os valores médios dos rácios A-C 
para a aplicação automática e o aplicação semi-automática (p=0,000; p=0,000; p=0,000); 
para o rácio D não existem diferenças estatisticamente significativas (p=0,488). 
 
Tabela 10:	Valores de médias e valor de p obtidos pelo teste t-student para amostras emparelhadas, no grupo de 
pacientes com teste positivo e negativo, para a aplicação automática (AUT) e aplicação semi-automática (SA) 
  
Pacientes com Teste 
Negativo 
Pacientes com Teste 
Positivo 































DSA 1,012 1,000 
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Relativamente ao teste de correlação de Pearson foram obtidos os seguintes valores: 
rácio A (0,99), rácio B (0,99), rácio C (0,99) e rácio D (0,70). Tendo em conta estes 
resultados é possível afirmar que existe uma correlação positiva muito forte entre os dois 
métodos no cálculo dos rácios A, B e C, sendo que no rácio D a correlação é fraca. Assim, 
apesar das diferenças estatisticamente significativas, existe uma forte correlação entre os 
dois métodos nos rácios A-C.  
Com estes resultados podemos verificar que, apesar de estatisticamente diferentes, 
existe uma correlação muito forte entre os dois métodos, pelo que a inclusão de um 
operador não variou de grande forma o processamento das imagens dos pacientes.  
Neste caso, tal como na primeira comparação, relativamente à variabilidade intra e 
interoperador, esta não existe na aplicação automática, uma vez que não há a interferência 
de um operador, ao contrário aplicação semi-automática na qual ocorre o manuseamento 
por parte de operadores, sendo que neste método ocorreu variabilidade intra e 
interoperador(6-11). 	  
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CAPÍTULO V 
1. Conclusão  
O objetivo deste trabalho final de mestrado foi a construção de uma aplicação 
automática para análise de cortes transaxiais dos corpos estriados em imagens obtidas por 
[123I]FP-CIT SPECT, com a consequente comparação com dois métodos semi-automáticos, 
com ajuste manual das ROI por parte de um operador: abordagem comercial DaTSCAN V4 
e aplicação semi-automática desenvolvida.  
Tendo em conta a análise dos dados é possível concluir que, à exceção do rácio D 
de simetria esquerda-direita (AUC=0,63, sensibilidade=56%, especificidade=70%), a 
aplicação automática desenvolvida consegue discriminar com sucesso os pacientes com 
teste positivo dos pacientes com teste negativo nos rácios A (Corpos estriados/Occipital) 
(AUC=0,85, sensibilidade = 80%, especificidade= 90%), B (Corpo estriado 
esquerdo/Occipital) (AUC=0,82, sensibilidade = 84%, especificidade= 80%) e C (Corpo 
estriado direito/Occipital) (AUC=0,85, sensibilidade = 80%, especificidade= 90%), com forte 
correlação com os métodos semi-automáticos (DaTSCAN V4 e aplicação desenvolvida).  
Paralela e relativamente aos valores de sensibilidade e especificidade de cada 
método, à exceção do rácio de simetria, foram obtidos valores elevados e idênticos nos três 
métodos. A aplicação automática, sendo totalmente independente de um operador, não tem 
inerente variabilidade intra e interoperador, algo que foi verificado nos métodos semi-
automáticos. 
Consideramos ainda que, a maior limitação neste trabalho final de mestrado foi a 
utilização de uma amostra de dimensão reduzida, não sendo por isso possível analisar os 
resultados com discriminação de género e idade, nem introduzir outras medidas estatísticas. 
No seguimento do trabalho desenvolvido, e como trabalho futuro, sugere-se a 
inclusão de uma amostra de dimensão superior, na tentativa de criar padrões com maior 
consistência, nomeadamente na definição de valores de referência, particularmente com um 
maior número de indivíduos, de forma a estudar a influência do género e da idade no cálculo 
dos rácios de captação específica.  
Uma vez que em alguns pacientes com teste positivo apenas o putâmen se encontra 
degenerado, sendo essa a primeira estrutura a sofrer alterações dopaminérgicas em SP, 
julgamos que seria útil incluir na aplicação a capacidade de diferenciar o núcleo caudado do 
putâmen no corpo estriado. Dada a complexidade de o fazer utilizando somente imagens 
SPECT, e dada a recorrência atual das tecnologias híbridas, e.g., SPECT-CT, a 
segmentação do núcleo caudado e do putâmen seria provavelmente mais eficaz recorrendo 
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a imagens anatómicas e/ou de “fusão”, em virtude da utilização de imagens de maior 
resolução espacial. 
Eventualmente, poderia também ser vantajoso estudar os corpos estriados em 3D, 
de forma a englobar todo o volume dessas estruturas para o cálculo da captação específica, 
incluindo outros métodos de segmentação que permitam uma melhor identificação destas 
estruturas.  
Tendo em conta que os valores dos rácios de captação dependem do método de 
reconstrução utilizado, seria também interessante estudar a influência do algoritmo de 
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